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INTRODUZIONE 
 
L'insufficienza cardiaca è tradizionalmente definita come una condizione fisiopatologica 
nella quale un'alterazione della funzione cardiaca si rende responsabile dell'incapacità del 
cuore di pompare un volume di sangue adeguato a soddisfare le esigenze metaboliche dei 
vari tessuti. L'insufficienza cardiaca rappresenta uno dei principali problemi sanitari al 
mondo e una delle più frequenti cause di ricovero ospedaliero e di mortalità. La sua 
incidenza è in rapido aumento, soprattutto in seguito all'invecchiamento della 
popolazione e allo stile di vita. Nonostante i progressi in campo medico e ingegneristico, 
la prognosi dell'insufficienza cardiaca è ancora sfavorevole. La migliore terapia per questa 
patologia rimane il trapianto cardiaco ma, a causa della ridotta disponibilità di donatori 
rispetto al numero sempre maggiore di richieste, dei problemi relativi a incompatibilità e 
rigetto, la via del trapianto è tutt'ora di difficile attuazione. 
Per far fronte a questo problema si studiano metodi alternativi e, in particolare, sempre 
più spesso vengono utilizzati dispositivi di assistenza meccanica alla circolazione. Questi 
dispositivi, chiamati VAD (Ventricular Assist Device), svolgono la funzione di pompaggio 
del cuore fornendo al paziente un flusso di sangue adeguato al fabbisogno metabolico. Gli 
sviluppi nel campo dell'assistenza meccanica circolatoria sono stati molteplici nel corso 
degli anni, soprattutto nel campo della meccanica dei dispositivi. Si sono susseguite tre 
generazioni di VAD che hanno portato a dispositivi che mimano la funzione di pompa 
cardiaca, durevoli e facilmente impiantabili. Il problema principale di tali dispositivi resta il 
fatto che dal momento dell'impianto essi vengono regolati dal medico, o dallo specialista, 
per fornire un flusso di sangue costante e sempre uguale tramite un sistema esterno che 
permette di configurare, solo tramite il medico o lo specialista, la velocità del flusso del 
dispositivo impiantato. Da questo deriva il fatto che, i VAD, non sono in grado di adattarsi 
alle reali esigenze del paziente al quale in ogni momento viene fornito lo stesso apporto 
di sangue che, quindi, differisce dal reale fabbisogno. La sfida attuale per gli ingegneri 
biomedici, dunque, è quella del controllo di tali d
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fornire al paziente impiantato di dispositivi di assistenza meccanica, un flusso di sangue 
che si adatti alle esigenze metaboliche istantanee e quindi alla dinamica circolatoria reale, 
al fine di migliorare la qualità della vita del paziente e cercare di restituire la normalità del 
suo stile di vita prima dell'insorgere della patologia. Gli studi sul controllo autonomo dei 
VAD sono relativamente recenti, e si procede nel tentativo di verificare quale sia la strada 
giusta per un controllo accurato del dispositivo impiantato. 
In questo lavoro di tesi è presentata una possibile soluzione al problema del controllo dei 
VAD, incentrata su un algoritmo per il controllo dinamico a ciclo chiuso, che si basa 
sull'acquisizione continua di parametri fisiologici e funzionali quali la frequenza cardiaca, 
l'ossigenazione del sangue, la temperatura e i movimenti del paziente. Tali parametri 
vengono acquisiti dal paziente attraverso dai sensori integrati sul VAD e da dispositivi 
indossabili. Nello specifico sono stati utilizzati i dispositivi indossabili MagIC (Fondazione 
Don Carlo Gnocchi, Milano, Italia) e WinPack (WinMedical, Navacchio, Italia). 
L’acquisizione dei parametri di interesse permette di monitorare l'attività del paziente e, 
tramite un modello matematico della dinamica cardiaca, il modello di Guyton, di 
controllare dinamicamente la potenza idraulica del VAD in funzione dei parametri rilevati 
regolando la velocità del motore della pompa cardiaca. In questo modo, la dinamica 
cardiaca sarà regolata dall'algoritmo di controllo fornendo nuovi approcci terapeutici alle 
patologie che hanno come trattamento l'uso dei VAD. Il sistema proposto soddisfa quindi 
il duplice fine di migliorare la qualità della vita del paziente, controllando in real time la 
dinamica cardiaca in modo adeguato all'attività, fornendo un adeguato apporto di sangue 
al paziente impiantato, inoltre di abbattere i costi sulla sanità pubblica, diminuendo le 
visite di controllo e i relativi costi ad esse associate. Inoltre, l'utilizzo di un sistema che 
implementa l'algoritmo proposto potrebbe costituire in futuro una valida alternativa al 
trapianto cardiaco. In aggiunta il monitoraggio real time del paziente tramite dispositivi 
indossabili permette di controllare in ogni momento lo stato di salute dell'assistito e 
intervenire qualora sia necessario. L'obiettivo di questo lavoro di tesi è dunque quello di 
mostrare un nuovo approccio per il trattamento dell'insufficienza cardiaca tramite 
dispositivi impiantati e porre le basi per una nuova generazione di VAD sensorizzati e 
controllati dinamicamente a ciclo chiuso.  
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Al fine studiare con un approccio scientifico le problematiche e le motivazioni per 
l’implementazione del sistema di controllo in una pompa cardiaca, il lavoro di tesi è stato 
suddiviso in quattro parti principali, descritti nei successivi capitoli. Nella prima parte 
(capitolo 1) sono riportate le informazioni principali che riguardano l'anatomia del cuore, 
il suo funzionamento meccanico in condizioni normali e i meccanismi che portano al 
malfunzionamento della funzione di pompa cardiaca. Nella seconda parte (capitolo 2) 
sono analizzati i dispositivi medici in particolare quelli di assistenza ventricolare facendo 
riferimento allo stato dell'arte da un punto di vista meccanico e del controllo analizzando 
difetti e possibili migliorie. Nella terza parte viene presentato il controllo dinamico 
proposto e vengono analizzati nel dettaglio l'algoritmo implementato, l’interazione con i 
sensori e il sistema per effettuare i test (capitolo 3). Nel quarto capitolo, infine, sono 
invece mostrati i risultati, le prove sperimentali e i possibili sviluppi futuri di questo 
lavoro. 
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CAPITOLO 1 
 
 
 
IL CUORE: STUDIO E ANALISI DELLE 
SUE FUNZIONALITA' 
 
 
 
Nel primo capitolo lo studio si concentrerà sul cuore, la sua anatomia e il suo 
funzionamento, con particolare attenzione alla funzione di pompa tramite la quale porta 
nutrimento e ossigeno ai tessuti in relazione alla loro richiesta e dai quali ne rimuove i 
prodotti di scarto, come per esempio l'anidride carbonica. Verrà descritta l'insufficienza 
cardiaca, un patologia che riduce la funzione meccanica di pompa del cuore provocando 
un apporto inadeguato di sangue e quindi un ridotto nutrimento dei tessuti periferici. 
Verranno approfonditi i trattamenti a questa patologia con particolare riferimento ai 
dispositivi di assistenza meccanica alla circolazione, in grado di sostituire il cuore nella sua 
funzione di pompa meccanica. 
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1.1 Anatomia del cuore 
 
 
Il cuore è l'organo centrale dell’apparato circolatorio sanguigno. Esso è situato nella cavità 
toracica, nello spazio compreso fra i due polmoni (mediastino) ed è' avvolto da un sacco 
fibrosieroso (pericardio) che lo fissa al diaframma isolandolo al contempo dagli organi 
circostanti. In basso è adagiato sulla cupola diaframmatica che lo separa dai visceri 
addominali, anteriormente è protetto dallo sterno e dalle cartilagini costali, 
posteriormente corrisponde alle vertebre toraciche dalla quinta all’ottava e in alto si 
prolunga verso l’apertura superiore del torace mediante il peduncolo vascolare, costituito 
dai grossi vasi che originano o terminano nel cuore (aorta ascendente, tronco polmonare 
e vena cava superiore). Il cuore ha una costituzione prevalentemente muscolare 
(miocardio) e, con le sue contrazioni ritmiche e autonome (in media 60/70 battiti al 
minuto nel soggetto a riposo), assicura la circolazione del sangue nei vasi. Ad ogni battito 
corrisponde una fase di contrazione (sistole) e una fase di rilasciamento (diastole). 
All’interno del cuore sono presenti quattro cavità: due posterosuperiori (atri) e due 
anteroinferiori (ventricoli) [1]. Le pareti del cuore sono costituite da tre tonache 
sovrapposte, la più esterna di esse è detta pericardio, una membrana sierosa che forma 
un sacco a doppia parete bagnata internamente da un sottile strato di liquido. La più 
interna, l’endocardio, è formata da cellule epiteliali che rivestono la superficie interna. 
Quella interposta tra le due, detta miocardio, è costituita da tessuto muscolare striato. Gli 
atri comunicano con i ventricoli sottostanti attraverso due orifizi provvisti di valvole: la 
valvola tricuspide, a destra, e la mitrale, a sinistra. La consistenza del miocardio è 
differente nelle due camere: appare maggiore nei ventricoli, che hanno azione pompante, 
dove il tessuto è più robusto, mentre è più sottile nelle pareti degli atri. Nell’atrio destro 
sboccano tre vene: la cava inferiore, la cava superiore e la grande vena coronarica; 
nell’atrio sinistro, invece, le vene polmonari che portano sangue ossigenato. Dal 
ventricolo destro nasce l’arteria polmonare, mentre da quello sinistro l’aorta. Come gli 
orifizi atrioventricolari, anche quelli tra ventricoli e arterie presentano valvole, l’aortica e 
6 
 
la polmonare. In generale, le valvole cardiache sono formate da lamine fibrose (cuspidi), 
inserite negli anelli fibrosi dello scheletro del cuore; quelle che si trovano tra atri e 
ventricoli sono costituite dalla tricuspide a destra, appunto formata da tre lamine, e dalla 
mitrale a sinistra, che invece presenta due lamine. Le quattro cavità che compongono il 
cuore, atri e ventricoli, separati rispettivamente dai setti interatriale e interventricolare, 
presentano nella superficie interna caratteristiche particolari strettamente collegate alla 
funzione svolta. Sia i due atri sia i due ventricoli hanno un’organizzazione strutturale di 
base comune fra loro, pur esistendo differenze anche sostanziali fra le cavità di destra e 
quelle di sinistra.  
Nel cuore possono essere individuati: 
• una faccia anteriore o sterno costale;  
• una faccia posteroinferiore o diaframmatica;  
• una base a cui fanno capo i grossi vasi;  
• un apice o punta;  
• un margine destro, acuto;  
• un margine sinistro, ottuso. 
 
Figura 1 Anatomia del cuore 
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Sulla superficie esterna del cuore sono presenti delle linee depresse, i solchi, che danno 
un riscontro superficiale della divisione interna di esso. Il solco atrioventricolare o 
coronario divide la porzione atriale da quella ventricolare ed è ben visibile solo nella parte 
posteriore del cuore, in quanto in quella anteriore è per buona parte nascosto dall’origine 
del tronco polmonare e dell’aorta. Il solco interatriale si estende longitudinalmente dal 
solco coronario alla cupola atriale insinuandosi tra gli orifizi di sbocco delle vene cave e 
delle polmonari di destra e dividendo i due atri, è visibile solo sulla faccia diaframmatica 
in quanto non si estende fino a quella anteriore. I solchi interventricolari, anteriore e 
posteriore, si estendono dal solco coronarico longitudinalmente fino all’apice del cuore 
sia sulla faccia sternocostale che su quella diaframmatica.  
La base del cuore è costituita dalla faccia posterosuperiore dei due atri ed è rivolta in alto, 
indietro e verso destra all’altezza della 5°-8° vertebra toracica. Nel complesso risulta 
convessa, anche se con alcune irregolarità dovute allo sbocco dei grossi vasi venosi negli 
atri; dei suoi margini, solo quello delimitato da una cresta smussa che la separa dalla 
faccia anteriore è ben sternocostale, mentre lateralmente continua indistintamente nelle 
auricole e posteriormente nella faccia diaframmatica. È percorsa sagittalmente dal solco 
interatriale che dallo sbocco del seno coronario risale, concavo a destra, fino al margine 
anteriore, coperto per la maggior parte dallo sbocco delle vene polmonari. Subito a destra 
del solco si trovano gli orifizi di sbocco superiormente della vena cava superiore ed 
inferiormente, al confine con la faccia diaframmatica e sullo stesso asse della superiore, 
della vena cava inferiore; gli sbocchi delle due vene cave formano il seno delle vene cave, 
delimitato a destra della parte atriale propriamente detta dal solco terminale e che, vista 
la sua disposizione spaziale, determina un maggiore sviluppo verticale dell’atrio destro. La 
superficie a sinistra del solco interatriale corrisponde invece all’atrio sinistro e presenta, al 
confine del margine laterale, lo sbocco delle due vene polmonari di sinistra e, all’estremo 
destro, gli orifizi delle due di destra; lo spazio tra esse compreso prende il nome di tetto o 
vestibolo dell’atrio sinistro ed ha gli stessi caratteri del seno delle vene cave, 
determinando però in questo caso un maggiore sviluppo orizzontale dell’atrio sinistro.  
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L'apice è formato dal ventricolo sinistro e risulta rivolto in basso, in avanti e a sinistra a 
livello del 5° spazio intercostale un cm, a destra dell’emiclaveare (linea perpendicolare al 
suolo passante per il mezzo della clavicola su di un piano frontale). 
Internamente il cuore è diviso in due metà indipendenti, cuore destro e cuore sinistro, 
con i due ventricoli e i due atri separati da due setti detti rispettivamente setto 
interventricolare e setto interatriale.  
L'atrio destro è situato a destra ed in avanti rispetto al sinistro, ha la forma di un cubo, 
fornito quindi di sei facce. Internamente l’atrio destro è invece tappezzato da endocardio 
e presenta, posteriormente, una superficie liscia determinata dal seno delle vene cave 
mentre la superficie anteriore è molto accidentata per la presenza dei muscoli pettinati; 
le due zone sono separate dalla cresta terminale, corrispondente internamente al solco 
terminale. Questa circonda anche lateralmente lo sbocco della vena cava superiore, 
mentre quella inferiore presenta una rudimentale valvola (di Eustachio) a forma di piega 
semilunare che circonda, sulla parete mediale dell’atrio, la fossa ovale, residuo del foro di 
Botallo embrionale [1]. La parete laterale dell’atrio presenta l’apertura dell’auricola 
destra, appendice dentellata di forma conica posta sulla cavità dell’atrio destro, mentre 
disseminati su tutte le pareti vi sono piccoli orifizi di sbocco delle vene minime del cuore e 
delle vene cardiache anteriori.  
 
Il ventricolo destro ha una capacità di circa 200 ml e forma di piramide triangolare con 
una parete anteriore corrispondente alla faccia sternocostale del cuore, una parete 
posteroinferiore che corrisponde alla faccia diaframmatica, una parete mediale formata 
dal setto interventricolare che sporge in cavità ed una base. Quest’ultima presenta un 
ostio venoso, orifizio terminale di un vaso o di un condotto del corpo animale, o 
atrioventricolare posto indietro e a destra, sul piano del seno coronario, e uno arterioso o 
polmonare posto in avanti e a sinistra. La parete del ventricolo destro è più spessa di 
quella atriale ma è solo un terzo di quella dell’atrio sinistro. I due orifizi del ventricolo 
sono separati da un rilievo muscolare detto cresta sopraventricolare: essa, infatti, si 
stacca dalla parete anteriore del ventricolo e, passando davanti al lembo mediale della 
9 
 
valvola tricuspide, termina nella parete settale; dalla sua estremità mediale si stacca una 
robusta trabecola carnea, detta trabecola settomarginale, che dirigendosi in basso ed in 
avanti raggiunge la base del muscolo papillare anteriore. Cresta arcuata, trabecola 
settomarginale, muscolo papillare anteriore e lembo anteriore della tricuspide 
suddividono così il ventricolo destro in due porzioni, una venosa di afflusso, sottostante la 
valvola tricuspide, e una arteriosa di efflusso, sottostante il tronco polmonare. La prima 
presenta dei rilievi muscolari della parete detti trabecole carnee mentre la parte arteriosa 
ha pareti lisce. Nel ventricolo destro si distinguono un muscolo papillare anteriore, uno 
mediale ed uno posteriore. L’orifizio atrioventricolare destro ha forma ovale e 
circonferenza di 120 mm ed è dotato di un apparato valvolare formato da un anello 
fibroso, da cui si dipartono tre lembi, o cuspidi, le quali sono di forma triangolare con la 
base fissata all’anello fibroso e l’apice rivolto verso la cavità ventricolare; le cuspidi 
presentano una faccia atriale liscia e una ventricolare solcata dalle corde tendinee. 
L’orifizio polmonare è situato in avanti, a sinistra e superiormente rispetto a quello 
atrioventricolare, ha contorno circolare e circonferenza di circa 70 mm. Presenta un 
apparato valvolare costituito da un anello fibroso da cui si dipartono tre valvole 
semilunari che si possono distinguere in anteriore, destra e sinistra e presentano una 
leggera convessità nel mezzo orientata verso il ventricolo. Nel punto di unione dei tre 
apici si viene così a formare un rigonfiamento, detto nodulo di Morgagni, dal quale si 
dipartono i margini delle cuspidi che, essendo incurvati, prendono il nome di lunule.  
 
L'atrio sinistro risulta, rispetto al destro, meno voluminoso ma con pareti più spesse; a 
causa del suo sviluppo prevalentemente orizzontale va a costituire la maggior parte della 
base del cuore coprendo per la gran parte anche l’atrio destro. Anche’esso ha forma di 
cubo e pertanto presenta sei pareti. Internamente l’atrio sinistro è costituito da pareti 
lisce, soprattutto in corrispondenza del seno delle vene polmonari; solo nei pressi 
dell’orifizio dell’auricola sono presenti delle trabecole carnee anastomizzate a rete, 
mentre sulla parete mediale è presente una depressione, corrispondente alla fossa ovale, 
delimitata anteriormente da una plica semilunare.  
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Il ventricolo sinistro ha una capacità di circa 180 ml, quindi leggermente inferiore rispetto 
a quella dell’atrio sinistro rispetto al quale ha le pareti più spesse. Il ventricolo sinistro è di 
forma conica, con una base e due facce, di cui una anterolaterale, corrispondente al 
margine ottuso ed alla faccia sternocostale, ed una posteromediale, corrispondente alla 
faccia diaframmatica ed al setto interventricolare. La base presenta invece due osti, di cui 
uno atrioventricolare, posto indietro ed a sinistra, ed uno aortico, posto in avanti e a 
destra. L’orifizio atrioventricolare sinistro ha forma ovale e una circonferenza di circa 102 
mm, è delimitato da un anello fibroso che fa da inserzione alla valvola bicuspide o mitrale. 
Essa è formata da due lembi di cui uno anteromediale, più ampio, e uno postero laterale. 
L’orifizio aortico invece è circolare, misura circa 70 mm di circonferenza ed è provvisto di 
tre valvole semilunari che si distinguono in destra, sinistra e posteriore con caratteristiche 
simili a quelle del tronco polmonare salvo che in questo caso il rigonfiamento centrale 
prende il nome di nodulo di Aranzio. La superficie interna del ventricolo sinistro si 
presenta segnata da trabecole carnee, tranne che per la faccia sternocostale ed il setto 
che si presentano relativamente lisci; sono inoltre presenti due muscoli papillari, 
anteriore e posteriore, da cui si dipartono le corde tendinee per le due cuspidi della 
valvola mitrale. Il setto interatriale, corrispondente ai solchi interventricolari anteriore e 
posteriore, si presenta sporgente nel ventricolo destro e concavo in quello sinistro, ha 
costituzione carnosa e spessore simile a quello delle pareti dell’atrio sinistro tranne che 
per una piccola porzione superiore, la parte membranosa del setto, che ha costituzione 
fibrosa e spessore di circa 1 mm. 
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1.2 Fisiologia cardiaca 
 
 
Un ciclo cardiaco presenta due fasi: la diastole, il periodo in cui il miocardio è rilasciato, e 
la sistole, in cui il muscolo è contratto. Quando si pensa al flusso sanguigno nel corso di un 
ciclo cardiaco bisogna tener presente che il sangue scorre da un’area ad alta pressione 
verso un’area a bassa pressione e che la contrazione aumenta la pressione, mentre il 
rilasciamento la diminuisce. Il ciclo cardiaco può essere suddiviso in cinque fasi [2]. 
 
1. Il cuore a riposo: diastole atriale e ventricolare. Si può cominciare l’analisi del ciclo 
cardiaco dal breve momento in cui sia gli atri che i ventricoli sono rilasciati. Gli atri 
sono in fase di riempimento mentre i ventricoli hanno appena terminato la loro 
contrazione. Appena i ventricoli si rilasciano, le valvole atrio ventricolari (AV) si 
aprono permettendo al sangue di fluire dagli atri verso i ventricoli. I ventricoli 
rilasciati si espandono per accogliere il sangue che entra. 
 
2. Completamento del riempimento ventricolare: sistole atriale. Nonostante la 
maggior parte del sangue entri nei ventricoli quando gli atri sono rilasciati, un 
ulteriore 20% del riempimento si verifica durante la contrazione atriale che spinge 
il sangue nei ventricoli. La sistole, o contrazione, atriale inizia a seguito dell’onda 
di depolarizzazione che attraversa gli atri. L’aumento di pressione che accompagna 
la contrazione spinge il sangue nei ventricoli. 
 
3. Fase iniziale della contrazione ventricolare e primo tono cardiaco. Mentre gli atri si 
contraggono, l’onda di depolarizzazione si muove lentamente attraverso le cellule 
di conduzione del nodo AV, poi rapidamente lungo le cellule del Purkinje fino a 
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raggiungere l’apice del cuore. La sistole ventricolare inizia a questo livello, con 
fasci muscolari disposti a spirale che spingono il sangue in alto verso la base del 
cuore. Il sangue spinto verso l’alto esercita una pressione sulla faccia inferiore dei 
lembi delle valvole AV, determinandone la chiusura in modo da impedire il 
reflusso del sangue negli atri. Le vibrazioni generate dalla chiusura delle valvole AV 
danno origine al primo tono cardiaco S1. Con tutte le valvole chiuse, sia AV sia 
semilunari, il sangue rimane intrappolato nei ventricoli. Tuttavia i ventricoli 
continuano a contrarsi determinando una fase detta contrazione ventricolare 
isovolumetrica, per sottolineare il fatto che il volume di sangue presente nel 
ventricolo non cambia. Mentre i ventricoli iniziano a contrarsi, le fibre muscolari 
atriali si ripolarizzano e si rilasciano. 
 
4. Il cuore come pompa: l’eiezione ventricolare. I ventricoli in contrazione, ad un 
certo punto, riescono a generare una pressione sufficiente a determinare 
l’apertura delle valvole semilunari, permettendo il passaggio del sangue nelle 
arterie. La pressione generata dalla contrazione ventricolare diventa la forza 
motrice per il flusso sanguigno. Durante questa fase le valvole AV rimangono 
chiuse e gli atri continuano a riempirsi. 
 
5. Rilasciamento ventricolare e secondo tono cardiaco. Al termine dell’eiezione 
ventricolare, i ventricoli iniziano a rilassarsi. Appena ciò accade la pressione 
ventricolare diminuisce e diventa inferiore a quella presente nelle arterie, quindi il 
sangue comincia a rifluire verso il cuore: questo flusso retrogrado riempie le 
cuspidi delle valvole semilunari forzandole verso la posizione di chiusura. Le 
vibrazioni successive alla chiusura delle valvole semilunari danno origine al 
secondo tono cardiaco, S2. Inoltre, quando la pressione ventricolare diventa 
inferiore a quella atriale, le valvole AV si aprono. Il sangue accumulato a livello 
atriale durante la contrazione ventricolare rapidamente fluisce nei ventricoli. Il 
ciclo cardiaco riprende dall’inizio. 
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Sinteticamente, è possibile riassumere le principali grandezze fisiologiche del cuore,che 
sono di interesse per questo lavoro, nelle seguenti voci:  
Pressione aortica: varia durante il ciclo cardiaco, raggiungendo un massimo (Pressione 
Sistolica, PS) durante la sistole ed un minimo (Pressione Diastolica, PD) durante la diastole.  
Pressione arteriosa media (PMA) durante il ciclo: rappresenta la forza di spinta impressa al 
sangue per attraversare il circolo sistemico. Il volume ventricolare raggiunge un minimo 
alla fine della sistole (Volume Telesistolico, VHS) e raggiunge un massimo alla fine della 
diastole (Volume Telediastolico, VHD).  
Volume di eiezione ventricolare (SV) o gittata sistolica:è la differenza fra questi due volumi 
e corrisponde al volume di sangue che ciascun ventricolo pompa ad ogni battito cardiaco.  
Gittata cardiaca (CO, Cardiac Output): è il volume di sangue pompato da ciascun ventricolo 
ogni minuto, che dipende dalla frequenza cardiaca (f) e dal volume di eiezione 
ventricolare (SV): 
 
 
o v
fC S= i  
 
La regolazione dell’attività cardiaca avviane ad opera di  neuroni, simpatici e 
parasimpatici, e da ormoni (controllo estrinseco) ed inoltre, da altri fattori di regolazione 
che operano all’interno del cuore (controllo intrinseco). La frequenza cardiaca dipende 
dalla frequenza di scarica del nodo seno atriale (SA) ed è completamente sottoposta al 
controllo estrinseco. Il volume di eiezione ventricolare è controllato dai fattori estrinseci 
ed intrinseci, ed è principalmente influenzato da tre fattori: la contrattilità ventricolare, 
che è regolata dai neuroni simpatici e dall’adrenalina, dal volume telediastolico, 
dipendente dal precarico, e dal postcarico, che dipende a sua volta dalla pressione 
arteriosa. In relazione alla legge del cuore di Starling la quale afferma che maggiore è il 
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volume telediastolico, maggiore diviene il volume di eiezione ventricolare (fino ad una 
certa soglia) [3]. 
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1.3 Patologie Cardiache 
 
 
Per patologia si intende un'alterazione dello stato fisiologico di un organismo, capace di 
ridurne o modificarne negativamente le funzionalità normali. Tra le varie patologie che 
causano il malfunzionamento del cuore e del sistema circolatorio ha grande rilevanza 
l'insufficienza cardiaca, una patologia complessa che indica una qualsiasi alterazione 
funzionale o strutturale del cuore che inficia la normale funzione di pompa cardiaca. Tale 
patologia può aggravarsi sino all'edema polmonare e di conseguenza può portare alla 
morte; è una patologia comune che colpisce circa 5 milioni di persone negli Stati Uniti, 
400 000 nuovi casi e 260 000 morti ogni anno. L'80% dei casi si verifica in pazienti di età 
superiore ai 65 anni e la mortalità dopo la diagnosi è del 50% nei due anni successivi alla 
diagnosi [4]. Inoltre, da un punto di vista sociale, la cura per i pazienti con insufficienza 
cardiaca rappresenta il 2-3 % del budget sanitario. I costi diretti e indiretti stimati di 
questa patologia negli Stati Uniti nel 2005 sono stati di 27,9 miliardi dollari [5]. 
L’insufficienza cardiaca è uno stato fisiopatologico in cui il cuore non riesce a pompare 
sangue in quantità adeguata alle richieste metaboliche dell’organismo, oppure può farlo 
solo con un aumento della pressione di riempimento. Tale problema si può verificare per 
una riduzione della contrattilità, o per insufficienza miocardica o per un aumento 
improvviso del carico di lavoro, quindi insufficienza circolatoria. Quando l’insufficienza si 
manifesta si parla di "scompenso cardiaco". Si distinguono una disfunzione sistolica, 
intesa come incapacità del cuore a contrarsi efficacemente (F.E. <40-45%; nelle forme 
molto gravi <15-20%), e una disfunzione diastolica,che determina la difficoltà dei 
ventricoli a riempirsi adeguatamente (aumento della pressione venosa polmonare e 
sistemica)  
Il quadro clinico dello scompenso può derivare da:  
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1. Malattie primitive del miocardio (insufficienza miocardica): per esempio dovuta a 
infarto del miocardio o miocardite,in cui il meccanismo fisiopatologico essenziale è 
costituito da un’alterazione funzionale sistolica (ridotta espulsione di sangue dai 
ventricoli per ridotta velocità e ridotta forza di contrazione) e/o diastolica (ridotto 
riempimento dei ventricoli per effetto di ridotta distensibilità e di un rallentato o 
parziale rilassamento). 
 
2. Cause non miocardiche (insufficienza cardiaca): ovvero condizioni anatomiche o 
funzionali, quali disfunzioni nelle valvole cardiache, ipertensione, che non 
interessano prevalentemente la funzione delle fibrocellule muscolari, almeno 
inizialmente, ma comunque limitano la funzione di pompa cardiaca.  
 
Quando si manifesta lo scompenso cardiaco si mettono in atto i meccanismi di compenso 
che contribuiscono a far si che la patologia per un certo periodo rimanga asintomatica; 
essi sono di due tipi: centrali e periferici. Quelli centrali consistono fondamentalmente in 
un adattamento delle fibrocellule miocardiche, e comprendono ipertrofia e dilatazione 
ventricolare, con prevalente dilatazione e conseguente aumento del volume cardiaco; 
tale meccanismo è basato sulla Legge di Starling, secondo la quale un allungamento delle 
fibre miocardiche in diastole determina un aumento della forza contrattile del cuore. I 
meccanismi periferici riguardano fondamentalmente l'attivazione del sistema Renina-
Angiosteina-Aldosterone, con conseguente vasocostrizione e ritenzione idrosalina, e 
l'attivazione del sistema nervoso Simpatico con funzione di vasocostrizione periferica 
artero-venosa. I diversi meccanismi compensatori provocano un aumento della volemia, 
volume totale di sangue, e delle pressioni di riempimento delle camere cardiache, la 
frequenza cardiaca e la massa del cuore, in modo da mantenere la funzione di pompa del 
cuore e di favorire una ridistribuzione del sangue. Tuttavia, nonostante questi meccanismi 
compensatori, la capacità contrattile del cuore può ridursi progressivamente con ulteriore 
aggravamento dello scompenso cardiaco. Quindi si determina un circolo vizioso, che 
contribuisce a peggiorare ulteriormente la prestazione ventricolare. L'American College of 
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Cardiology/American Heart Association classifica l'insufficienza cardiaca sulla base 
dell'evoluzione stessa della patologia, secondo questa suddivisione:  
• Stadio A: sono i pazienti ad alto rischio di sviluppare la malattia senza alterazioni 
del miocardio. Sono quelli con ipertensione, cardiopatia ischemica, diabete 
mellito, o che fanno uso di farmaci cardiotossici (es. chemioterapici) o hanno 
storia familiare di cardiomiopatie.  
• Stadio B: indica i pazienti con alterazioni del miocardio, ma senza sintomi di 
insufficienza cardiaca durante la normale attività giornaliera. Sono quelli con 
pregresso infarto miocardico, disfunzione sistolica ventricolare sinistra, 
valvulopatie asintomatiche.  
• Stadio C: pazienti con sintomi presenti o passati di insufficienza associati ad una 
malattia del muscolo cardiaco. Sono quelli con malattia cardiaca strutturale 
nota,come dispnea, soggetti a facile affaticamento e con una ridotta tolleranza 
allo sforzo.  
• Stadio D:  infine sono i pazienti con grave scompenso cardiaco che necessitano di 
un trattamento altamente specializzato. Sono quelli con sintomi severi nonostante 
terapia massimale e che richiedono frequenti ricoveri per supporto terapeutico 
speciale.  
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1.4 Trattamenti 
 
 
Gli obbiettivi del trattamento dello scompenso cardiaco sono quelli di eliminare la causa, 
se esiste una causa rimovibile, prevenire l’insorgenza e la progressione delle fasi di 
scompenso, migliorare sintomi e la qualità di vita ed infine migliorare la sopravvivenza. Il 
trattamento dello scompenso cardiaco comprende diverse fasi, in ordine progressivo. 
Innanzitutto è importante la ricerca di cause correggibili, cioè una serie di patologie 
contingenti, il cui trattamento può determinare la regressione dell’insufficienza cardiaca 
[6]. 
Il passo successivo è quello del trattamento farmacologico. Negli ultimi anni la terapia 
farmacologica dello scompenso cardiaco si è evoluta rapidamente, permettendo una 
significativa riduzione di mortalità e morbilità. I farmaci cardine sono i diuretici; in tutti i 
pazienti con segni clinici o sintomi di congestione, questi farmaci, infatti, aumentano 
l’escrezione di sodio e di acqua,responsabili dell’aumento del volume extracellulare,il 
sodio inoltre aumenta la risposta dei vasi agli stimoli vasocostrittori. I diuretici vengono 
utilizzati nello scompenso per diminuire la volemia e quindi il precarico, inoltre 
diminuiscono anche il postcarico, in seguito alla diminuzione delle resistenze periferiche, 
dovuta a deplezione di sodio della parete arteriosa con diminuzione della risposta agli 
stimoli vasocostrittori. 
Spesso però la terapia farmacologica non è sufficiente a fermare il decorso della 
patologia. In questi casi, ed anche nel caso in cui la patologia si presenti in forma acuta, è 
necessario il trapianto cardiaco. Il trapianto di cuore è oramai diventato un intervento 
chirurgico efficace e accettato, grazie al quale i pazienti affetti da insufficienza cardiaca 
allo stadio finale possono riprendere a condurre una vita relativamente normale per un 
periodo previsto di dieci anni circa. Il trapianto è l'unico trattamento curativo per 
l'insufficienza cardiaca, tuttavia tale intervento presenta grossi limiti a causa sia di 
eventuali rigetti da parte dell'organismo sia, e soprattutto, a causa del numero 
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relativamente piccolo e decrescente di donatori di cuore disponibili. Di conseguenza, i 
numeri globali relativi ai trapianti sono in diminuzione. Si pensi per esempio che negli 
Stati Uniti ci sono circa 3000 donatori ogni anno a fronte delle 55000 richieste [7]. A causa 
di questi numeri il trapianto cardiaco è una via poco efficace e spesso non perseguibile. 
Grazie allo studio e alla comprensione della fisiologia e del funzionamento cardiaco, per 
far fronte a questo problema sono stati sviluppati dei trattamenti alternativi, in 
particolare trattamenti che prevedono l'utilizzo di dispositivi,i quali mirano a sostituire il 
cuore nella sua funzione di pompa e fare in modo che il paziente sopravviva. Di questa 
categoria fanno parte i TAH (Total Artificial Heart), o cuore totale artificiale, che 
analogamente al trapianto di cuore, vengono impiantati per sostituire il cuore originario 
del paziente. I dispositivi TAH hanno grandi dimensioni e sono meccanicamente complessi 
per cui vengono utilizzati solo in minima parte e in pazienti affetti da scompenso cardiaco 
nello stadio finale. Oltre ai TAH sono presenti i VAD (Ventricular Assist Device), dispositivi 
sono progettati per sostituire alcune o tutte le funzioni di pompa del cuore, essi possono 
essere impiantati come “ponte al trapianto” ovvero in attesa che ci sia un cuore 
disponibile per il paziente, o come alternativa al trapianto (“terapia di destinazione”) [8]. 
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CAPITOLO 2 
 
 
 
SOLUZIONI INGEGNERISTICHE ALLE 
PATOLOGIE 
 
 
 
In questo secondo capitolo vengono studiati i dispositivi medici, con particolare 
riferimento a quegli strumenti capaci, tramite un feedback negativo, di sostituire 
totalmente o in parte le funzionalità ridotte dei pazienti in seguito a differenti tipi di 
disabilità. Lo studio si concentrerà inizialmente sui dispositivi medici in generale, e sulla 
loro importanza nel sistema sanitario moderno. Verranno inoltre analizzati i dispositivi di 
assistenza meccanica alla circolazione, dispositivi medici in grado di sostituire la funzione 
di pompa cardiaca nei pazienti in cui essa è ridotta a causa dell'insufficienza cardiaca 
analizzandone pregi e difetti, in particolare si metterà in evidenza il fatto che tali 
dispositivi, però, sono ancora sprovvisti di un controllo a feedback negativo che non 
permette di sostituire in toto la funzione cardiaca. Verranno, quindi, mostrate le 
caratteristiche di tali dispositivi, al fine di studiare la fattibilità per quanto riguarda lo 
sviluppo di un controllo di a feedback negativo anche su questo tipo di sistemi. 
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2.1 Dispositivi medici 
 
 
Il ruolo dei dispositivi medici nell'assistenza sanitaria è cruciale. La varietà e la capacità 
innovativa di questo settore contribuiscono significativamente al miglioramento della 
qualità e dell'efficacia dell'assistenza sanitaria. Il settore dei dispositivi medici comprende 
un'ampia gamma di prodotti, dalle semplici bende ai prodotti più sofisticati per il 
mantenimento in vita dell'assistito, e svolge un ruolo fondamentale nella diagnosi, la 
prevenzione, il monitoraggio e la cura delle patologie, al fine di migliorare la qualità della 
vita dei cittadini che soffrono di disabilità. 
Per definizione un dispositivo medico è uno strumento, apparecchio, impianto, reagente 
in vitro o manufatto simile o correlato che viene utilizzato per diagnosticare, prevenire o 
trattare malattie o altre condizioni fisiche, che non raggiunge i suoi scopi mediante azione 
chimica all'interno o sul corpo, considerando che i medicinali per ottenere la loro azione 
principale utilizzano mezzi farmacologici, metabolici o immunologici, mentre i dispositivi 
medici agiscono con altri mezzi come mezzi fisici, meccanici o termici [9]. I dispositivi 
medici variano notevolmente in complessità e applicazione. Gli esempi vanno da 
dispositivi semplici come abbassalingua, termometri medici e guanti monouso a 
dispositivi avanzati come i computer che assistono nella conduzione di test medici sino ad 
arrivare alle protesi. La progettazione di dispositivi medici costituisce un importante 
segmento del settore dell'ingegneria biomedica, a questo proposito si pensi che il 
mercato globale dei dispositivi medici ha raggiunto circa 209 miliardi dollari nel 2006 [10]. 
I progressi tecnologici hanno portato alla miniaturizzazione dei dispositivi di monitoraggio 
e di fonti di alimentazione, aprendo un nuovo mondo di possibilità e innovazioni, e 
computer portatili sempre più performanti, come per esempio gli smartphone, che ora 
possono essere trasportati facilmente e svolgono in tempo reale funzioni di monitoraggio 
diventando così di vitale importanza per una vasta gamma di applicazioni. Tecnologie 
indossabili e impiantabili sono in grado di acquisire i parametri di differenti patologie ed è 
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possibile trasferire i dati ad un centro remoto, indirizzare il paziente a compiere una 
determinata azione, o automaticamente eseguire una funzione in base a ciò che i sensori 
rilevano [11]. Grazie a queste tecnologie e agli sviluppi in campo sensoristico e 
informatico si sta sviluppando un nuovo tipo di dispositivi medici, non più solo capaci di 
monitorare e acquisire determinati parametri ma in grado di interagire con il paziente 
controllando e in qualche modo regolando le funzioni dell'assistito in modo da ristabilire 
le condizioni normali e supplire in una certa maniera alle disabilità funzionali di chi ne fa 
uso. Questa tipologia di nuovi dispositivi ha una funzione che possiamo definire attiva e 
autonoma perché essi sono in grado di intervenire e supplire alle disabilità del paziente 
tramite un feedback negativo. A questa categoria fanno riferimento per esempio 
dispositivi come "The Bio-Inspired Artificial Pancreas" [12], un dispositivo indossabile in 
grado di controllare il livello di glucosio nel sangue e in base a questo parametro fornire la 
giusta quantità di insulina al paziente; Thimble un guanto che traduce in Braille le 
informazioni provenienti dall'ambiente esterno;tali dispositivi sono ora utilizzati anche nel 
campo della riabilitazione, possiamo inoltre citare, gli esoscheletri che assistono il 
paziente durante i movimenti [13-14] e rientrano nella categoria di Robot indossabili 
sviluppati, come per esempio "Handexos", l'esoscheletro di mano che controlla tramite 
un computer i movimenti della mano; "Cyberlegs", esoscheletro per arti inferiori utilizzato 
per l'ausilio nella camminata per pazienti amputati [15-16] o "ExoSuit" un esoscheletro 
per pazienti emiplegici [17]. Le caratteristiche peculiari di tutti questi dispositivi stanno 
nel fatto di essere leggeri, e facilmente posizionabili sul paziente in modo da permettere a 
quest'ultimo di svolgere le attività normalmente senza avere alcun tipo di impedimento. 
In questo lavoro si fa riferimento a un tipo di dispositivi medici utilizzati per l'assistenza 
meccanica alla circolazione cardiaca, chiamati VAD (Ventricular Assist Device). A 
differenza dei dispositivi medici definiti attivi, i VAD non sono muniti di un controllo a 
feedback negativo, per cui il loro scopo è, una volta regolati dal medico o dallo specialista, 
mimare la funzione di pompa del cuore. Lo scopo di questo lavoro è quello di creare un 
controllo a feedback negativo anche per questo tipo di dispositivi in modo che sia possibili 
regolarli automaticamente in base alle esigenze di chi ne fa uso. 
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2.2 Dispositivi di assistenza meccanica 
alla circolazione 
 
 
<< Se si potesse sostituire il cuore con una sorta di iniezione e nello stesso tempo si fosse 
potuta fornire all’iniezione in modo continuo una provvista di sangue arterioso sia 
naturale sia artificiale, si sarebbe arrivati a mantenere la vita indefinitamente >>[18]. 
 
Nel 1812 Cesar Legallois,medico francese, scriveva queste parole ipotizzando la nascita di 
un nuovo tipo di trattamento delle patologie cardiache e, di fatto, ponendo le basi per la 
storia delle assistenze meccaniche alla circolazione. Nelle parole citate si riassume il 
concetto di assistenza meccanica alla circolazione, ossia una macchina in grado di 
spingere il sangue nel corpo mimando la funzione di pompa propulsiva del cuore. 
Tuttavia, solamente nel 1953, grazie al lavoro del chirurgo statunitense Gibbon, furono 
finalmente messe a punto delle macchine per la circolazione extracorporea. De Bakey, nel 
1963, fu il primo ad applicare un dispositivo di assistenza meccanica al circolo in un 
paziente affetto da scompenso terminale [19], ma solo nel 1982, dopo anni di ricerca, si è 
giunti all’impianto, da parte di De Vries del Jarvik-7, primo cuore totale artificiale del 
mondo. Negli ultimi decenni,nonostante i notevoli progressi in ambito medico chirurgico, 
la mortalità legata allo scompenso cardiaco non ha accennato a ridursi. Le grandi 
aspettative alimentate dai risultati estremamente confortanti del trapianto cardiaco sono 
state ridimensionate dal problema della scarsità di donatori: ancora oggi il numero di 
donatori soddisfa non più del 35-40% delle richieste annuali. Per far fronte alla necessità 
di offrire un'opportunità terapeutica al numero crescente di pazienti affetti da scompenso 
cardiaco, ci si è interessati maggiormente allo sviluppo dei dispositivi di assistenza 
meccanica ventricolare. A oggi l'offerta terapeutica è sufficientemente differenziata e 
consente di proporre dispositivi adeguati alle condizioni cliniche di ciascun paziente. 
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Prima di procedere con lo stato dell'arte sui principali dispositivi attualmente disponibili, è 
necessario fare chiarezza sulla terminologia utilizzata e sulla classificazione dei dispositivi 
di assistenza ventricolare. In generale, l'abbreviazione comunemente usata per riferirsi a 
tali dispositivi è VAD, acronimo del termine inglese Ventricular Assist Device, il quale a sua 
volta può essere preceduto dalle lettere L o R a seconda che si supporti la parte sinistra o 
destra del cuore (o entrambe, eventualmente).Un dispositivo meccanico in grado di 
sostituire per intero la funzione del cuore e che venga impiantato in posizione anatomica 
viene definito TAH (Total Artificial Heart). La classificazione dei VAD è fatta in base ad 
alcune caratteristiche quali per esempio: 
• Posizione del VAD rispetto al paziente; essi si distinguono in VAD intracorporei 
(totalmente impiantati all'interno del paziente), paracorporei (dispositivi visibili 
all'esterno del paziente ma connessi al cuore da corte cannule e quindi 
trasportabili dal paziente); extracorporei (dispositivi connessi al paziente da 
lunghe cannule connessi con sistemi di propulsione totalmente esterni); 
 
• Caratteristiche del flusso ematico generato; tra di essi ritroviamo quello pulsatile 
(dotato di una vera e propria escursione sistolica-diastolica misurabile) e quello 
assiale o lineare (ovvero continuo, esprimibile come una pressione media di 
perfusione in assenza di escursione sistolica-diastolica); 
 
• Durata potenziale del VAD: si distinguono in Very Short Term; Short to Mid-Term e 
Extendend Support Time; 
 
• Finalità terapeutica; classificazione che distingue tre tipi di VAD, il primo è definito 
BTT (Bridge to Transplant) e viene utilizzato come ponte in attesa di un trapianto 
cardiaco, il secondo è il BTR (Bridge to Recovery), VAD utilizzato in attesa di un 
recupero della funzione cardiaca, infine si ritrova il VAD ATT (Alternative to 
Transplant), tale dispositivo risulta il trattamento definitivo per il paziente non 
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candidabile ad altre alternative, tale terapia viene definita "destinationtherapy" e 
perdurerà sino al decesso del paziente. 
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2.3 Principio di funzionamento dei VAD  
 
I VAD sostituiscono i ventricoli nella loro funzione propulsiva, sfruttandone, in molti casi, 
la funzione di camere di raccolta del sangue. Tutti i VAD sono dotati di una via di 
connessione al cuore, chiamata "via di inflow", o semplicemente “inflow”, attraverso la 
quale viene prelevato il sangue proveniente dagli atri: si tratta di una cannula 
anastomizzata chirurgicamente o all'atrio di pertinenza del ventricolo non funzionante o 
al ventricolo stesso (solitamente tramite un abboccamento a livello dell'apice 
ventricolare, nel caso del sinistro). Attraverso la via preferenziale dell'inflow, il sangue 
viene convogliato al sistema propulsivo del VAD da dove verrà reindirizzato verso il 
paziente. La via di uscita del VAD è denominata "outflow"; anch'essa è costituita da una 
cannula anastomizzata chirurgicamente ai grandi vasi del paziente: al tronco dell'arteria 
polmonare, nel caso di un RVAD, o all'aorta, nel caso di un LVAD. Il flusso ematico 
attraverso l'outflow di un LVAD raggiungerà per via anterograda tutti i rami arteriosi che 
si staccano dall'aorta, includendo anche le coronarie. Il mantenimento di un’adeguata 
perfusione è la premessa per la preservazione della funzione contrattile residua nonché, 
nel caso di un BTR, il punto di partenza per un tentativo di recupero ventricolare. Il TAH 
prevede invece un concetto fondamentalmente diverso, dal momento che esso viene 
impiantato in posizione ortotopica rispetto al cuore, e cioè dopo una cardiectomia 
completa: in questo caso pertanto sarà lo stesso TAH a fungere da camera di raccolta e 
propulsione del sangue. Da un punto di vista chirurgico il TAH verrà anastomizzato allo 
stesso modo di un trapianto cardiaco: due anastomosi atriali, e le anastomosi ai grossi 
vasi. 
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Figura 2 Funzionamento VAD 
 
 
Per capire meglio lo stato attuale dei dispositivi di assistenza ventricolare da un punto di 
vista commerciale, è riportata di seguito una breve panoramica sui dispositivi in 
commercio classificando i vari dispositivi con riferimento alla soluzione meccanica 
utilizzata. 
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2.4 Principio di funzionamento dei VAD 
dal punto di vista meccanico 
 
 
Dal primo dispositivo impiantato da DeBackey ad oggi, i dispositivi di assistenza 
ventricolare hanno subito evoluzioni e migliorie, tanto da essere distinti in tre generazioni 
che si differenziano dal punto di vista delle soluzioni meccaniche utilizzate e, in un certo 
senso, per l’affidabilità nella loro funzione. Per quanto riguarda la prima generazione ci si 
riferisce ai dispositivi a portata di volume pulsatile; sebbene i dispositivi di assistenza 
ventricolare hanno come compito quello di fornire un deflusso di sangue il più 
fisiologicamente simile al cuore umano, in realtà sono dispositivi basati sullo spostamento 
di un volume di sangue ed incorporano sacche pneumatiche o azionate elettronicamente, 
come diaframmi o piastre di spinta. Questo tipo di dispositivo deve avere una superficie 
di contatto tra tessuto e sangue intrinsecamente grande e avere più parti meccaniche in 
movimento, tra cui la valvola protesica. Nonostante i progressi nelle tecnologie collegate, 
queste caratteristiche limitano l'efficacia dei dispositivi in quanto sono difficili da 
impiantare nei pazienti e peraltro sono inclini al guasto meccanico causato dell'usura. La 
durata media di questi dispositivi va da 2 a 3 anni, inoltre essi presentano un alto rischio 
di infezioni e alla formazione di trombi e traumi del sangue, che ne inficiano l'efficacia 
della terapia [20-21]. Nonostante questi limiti, nel secolo scorso si è spinto molto sullo 
sviluppo delle pompe pulsatili, e come risultato, molti di questi dispositivi divennero 
clinicamente disponibili al fine di supporto meccanico alla circolazione. I dispositivi più 
noti appartenenti a questa prima generazione sono l'HeartMate I della Torech e 
BerlinHeart prodotto invece dalla Abiomed. 
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Figura 3ThoratecHeartMate I 
 
 
I dispositivi impiantabili di seconda generazione sono detti a flusso continuo e definiscono 
le pompe rotative a flusso assiale che offrono diversi vantaggi rispetto a pompe a flusso 
pulsatile. Uno dei vantaggi è rappresentato dalle dimensioni più ridotte rispetto ai 
dispositivi di prima generazione, riducendo così il rischio di infezioni e facilitandone 
l’impianto. Inoltre sono presenti meno parti in movimento, grazie all’assenza di valvole di 
flusso di sangue diretto,le superfici di contatto con il sangue sono più piccole e i requisiti 
energetici ridotti,tutto ciò si traduce in un miglioramento e in una durata maggiore del 
dispositivo. Queste pompe hanno un rotore interno situato nel percorso di flusso di 
sangue che è sospeso da cuscinetti, che conferiscono velocità tangenziale ed energia 
cinetica al sangue. L'azione si traduce nella generazione di un aumento di pressione netta 
all'interno della pompa. Un driver di sistema esterno collegato alla pompa permette di 
guidarla. Alcuni dei più grandi limiti di questo tipo di dispositivo sono emolisi, aspirazione 
ventricolare e la formazione di trombi e arresto della pompa. Esempi di questi dispositivi 
sono HeartMate ™ II (ThoratecInc.) , il Jarvik 2000 ® (Jarvik Cuore , Inc. , NY , USA) e il 
DeBakey ® LVAD (MicroMed Technology, Inc.).  
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Figura 4 Jarvik 2000 
 
La terza generazione di dispositivi è costituita da pompe centrifughe a flusso continuo 
attraverso una girante o rotore sospeso nel percorso del flusso sanguigno tramite un 
disegno del cuscinetto senza contatto, che utilizza la tecnica della levitazione magnetica o 
idrodinamica. I sistemi a levitazione sospendono la girante in movimento all'interno del 
campo senza alcun contatto meccanico con il sangue, eliminando così il problema 
dell'usura per attrito e riducendo la generazione di calore. Questa caratteristica promette 
una maggiore durata e una maggiore affidabilità con bassa incidenza di guasto del 
dispositivo e la necessità di sostituzione ridotta. Solitamente, i dispositivi a levitazione 
magnetica sono più grandi a causa della necessità di un complesso sistema di rilevamento 
e controllo della posizione che aumenta i requisiti per una grande dimensione della 
pompa. Esempi di dispositivi di terza generazione sono VentrAssist ™ (VentracorLtd, 
Sydney, Australia), DuraHeart ™ (Terumo, Inc., MI, USA), il HVAD (HeartWareCorp, FL, 
USA) e la EVAHEART ™ LVAS (SunMedical Technology Research Corporation, Nagano, 
Giappone) [22]. 
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Figura 5DuraHeart ™ 
 
Ad un'evoluzione meccanica dei dispositivi di assistenza meccanica, negli ultimi anni, si è 
cercato di associare un controllo sul flusso in uscita dai vari tipi di pompe in modo tale da 
adeguare la dinamica cardiaca all'attività istantanea del paziente. Lo studio di algoritmi 
per questo tipo di controllo è relativamente recente e qui ne vediamo gli esempi più 
importanti. 
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2.5 Controllo a ciclo chiuso dei VAD 
 
 
Per algoritmo si intende l'insieme delle attività necessarie per la risoluzione dei problemi 
per mezzo di un elaboratore. Con algoritmo di controllo intendiamo un particolare tipo di 
algoritmo quindi un insieme finito di funzioni che mirano a controllare un sistema. 
L'utilizzo di un algoritmo di controllo risulta utile, per quanto riguarda i VAD, al fine di 
adeguare il flusso sanguigno alle reali esigenze metaboliche del paziente impiantato di 
pompa cardiaca. Ad oggi un controllo a circolo chiuso commercialmente non è stato 
ancora messo a punto. Esistono sistemi di controllo per dispositivi medici per quanto 
riguarda il funzionamento cardiaco ma si riferiscono ai pacemakers, dispositivi che sono in 
grado di stimolare la contrazione cardiaca, non di sostituire la funzione meccanica di 
pompa del cuore [23]. Sono stati seguiti diversi approcci volti alla ricerca della soluzione 
migliore per il controllo del sistema, che sostanzialmente si dividono in due filosofie:una è 
quella basata sulla regolazione del flusso tramite dei sensori in grado di acquisire i 
parametri fisiologici del paziente, e l'altra è quella basata invece sulla fisica della pompa. 
Al primo approccio fanno riferimento gli algoritmi basati sul controllo della pressione 
cardiaca, che cercano di adattare il flusso tramite dei sensori di pressione, in base alla 
differenza di pressione viene regolata la velocità della pompa. Questa tecnica in realtà 
non assicura una portata adeguata [24] e quindi l'algoritmo utilizzato non assicura un 
adeguato flusso cardiaco, se non in circostanze controllate e quando sul paziente è 
possibile effettuare quel tipo di misure. Gli altri tipi di algoritmi basati sulla fisica della 
pompa, controllano il flusso della pompa, ad esempio, in base a un meccanismo di 
aspirazione [25]; viene utilizzato un dispositivo in grado di risucchiare il sangue che 
riempie i ventricoli, che viene immesso nella circolazione, fino a che non si viene a creare 
una situazione di vuoto che sta a significare che tutto il sangue è andato in circolo. 
Essendo studi molto recenti non si hanno ancora dati e statistiche che possano mostrare 
quale sia la soluzione migliore da seguire, ma è possibile affermare che l'evoluzione 
meccanica associata a un algoritmo in grado di controllare il flusso sanguigno in uscita dal 
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VAD può portare alla nascita di una nuova generazione di VAD controllati e sensorizzati in 
grado di adattarsi dinamicamente alle esigenze del paziente. 
In questo lavoro viene proposto un tipo di algoritmo basato sull'acquisizione dei 
parametri fisiologici tramite dispositivi indossabili, cioè dispositivi in grado di monitorare 
real time e in ogni momento lo stato del paziente, fondato sul modello matematico di 
Guyton. L'obiettivo è quello di controllare il flusso sanguigno del paziente dinamicamente 
monitorandone l'attività istantanea tramite un controllo continuo e real time in ogni 
condizione, al fine di migliorare la qualità della vita del paziente e consentire in ogni 
momento il giusto apporto di sangue che soddisfi le reali condizioni del paziente. Un 
algoritmo che rappresenta un innovazione per quanto riguarda questo tipo di dispositivi, i 
quali vengono regolati dal medico o dallo specialistica o al momento dell'impianto, o 
durante le successive visite di controllo. Lo sviluppo di questo algoritmo permetterebbe 
quindi di rendere autonomi i dispositivi di assistenza meccanica alla circolazione 
favorendo quindi una regolazione automatica, e soprattutto un apporto di sangue 
coerente con le richieste metaboliche. aspetto che tutt'oggi i VAD commerciali non 
possono soddisfare, limitandosi a una funzione di simulazione cardiaca passiva e pre-
impostata durante la fase di impianto. 
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CAPITOLO 3 
 
 
STUDIO E SVILUPPO DEL SISTEMA DI 
CONTROLLO PER DISPOSITVI DI ASSISTENZA 
MECCANICA ALLA CIRCOLAZIONE 
 
 
In questo terzo capitolo viene presentato il sistema che si intende sviluppare per 
raggiungere l'obbiettivo preposto ovvero: <<controllare i dispositivi di assistenza 
ventricolare in modo che siano di grado di fornire al paziente impiantato, un flusso di 
sangue che si adatti alle esigenze metaboliche istantanee e quindi alla dinamica 
circolatoria reale, al fine di migliorare la qualità della vita del paziente e cercare quindi di 
restituire la normalità del suo stile di vita prima dell'insorgere dell'insufficienza cardiaca>> 
con particolare attenzione ai dispositivi utilizzati per la realizzazione del suddetto. 
Il sistema proposto può essere descritto dallo schema a blocchi in figura 6: 
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Figura 6 Schema a blocchi sistema 
 
Per la realizzazione del sistema sono richiesti, quindi, un dispositivo indossabile, in grado 
di rilevare i parametri fisiologici, un PC in grado di elaborare i dati ricevuti, un'unità di 
autoregolazione (nella figura 6 chiamata ARU) che faccia da ponte tra l'algoritmo di 
controllo e il dispositivo impiantabile e il VAD stesso. 
La strategia utilizzata è quella di acquisire i parametri fisiologici provenienti dal paziente 
tramite dei dispositivi indossabili, questi parametri saranno poi elaborati da un algoritmo 
di controllo che li analizza e tramite un modello matematico fornisce delle indicazioni 
sull'andamento della portata cardiaca del paziente, tramite questi parametri l'algoritmo 
invierà inoltre dei segnali all'unità di autoregolazione ARU che ha la funzione ultima di 
regolare la velocità della pompa cardiaca e di conseguenza di regolare il flusso sanguigno 
del paziente in base alle sue esigenze. Il centro del sistema ideato è quindi l'algoritmo di 
controllo che a sua volta si divide in quattro parti principali 
1. Acquisizione dei parametri 
2. Elaborazione e modello matematico della portata cardiaca 
3. Stima della portata cardiaca 
4. Controllo della velocità del VAD e di conseguenza della portata cardiaca del 
paziente 
 A questo punto verranno analizzati nello specifico i dispositivi utilizzati in questo lavoro. 
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3.1 Sistemi indossabili 
 
 
Grazie ai miglioramenti nella sanità degli ultimi decenni, alle condizioni di vita migliori e a 
un generale benessere da un punto di vista economico, la popolazione mondiale vive più 
a lungo; l'invecchiamento però porta a patologie più complesse e condizioni di salute che 
necessitano di essere monitorate e controllate costantemente [26-28]. A questo, inoltre, 
si aggiunge una migliorata sopravvivenza da trauma acuto, ma a questa è associata ad un 
aumento del numero di individui con gravi disabilità [29]. Questi dati portano ad altri 
interrogativi su cui la sanità pubblica mondiale dovrebbe concentrarsi, ovvero : 
Come si possono curare un numero crescente di individui con condizioni mediche 
complesse? 
Come si possono fornire cure e assistenze di qualità in quelle aree delle zone con accesso 
limitato a strutture mediche? 
Come si può massimizzare l'indipendenza sia personale sia da strutture mediche di un 
numero crescente di individui con permanente disabilità? 
Chiaramente, rispondere a queste domande sarà complesso e richiederebbe modifiche di 
organizzazione in vari settori della struttura sanitaria. Tuttavia, parte della soluzione 
potrebbe risiedere nei recenti progressi della tecnologia e dell'informazione nei suddetti 
campi. Attualmente, grazie alle innovazioni nel campo dell'elettronica della micro e nano 
fabbricazione delle comunicazioni e in generale nel settore sensoristico, esistono 
tecnologie che promettono di espandere la capacità del sistema sanitario, estendendo la 
sua funzione a tutta la comunità, migliorando la diagnostica, il monitoraggio e 
massimizzando l'indipendenza e la partecipazione degli individui che ne hanno bisogno e 
dei loro familiari o organizzazioni che assistono il paziente. In questo campo trovano 
grande importanza i meccanismi di monitoraggio remoto basati sulla tecnologia 
indossabile, più comunemente detti dispositivi indossabili, che grazie ai recenti sviluppi 
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nei sistemi di sensori hanno portato a una serie di applicazioni cliniche molto interessanti. 
Il termine "dispositivi indossabili" (Wearable Device) descrive, quindi, una varietà di 
dispositivi autonomi indossabili da una persona e che forniscono monitoraggio medico, 
sostegno, terapia e riabilitazione per un periodo prolungato di tempo [30]. Le loro 
capacità e applicazioni includono diagnostica, monitoraggio studio della fisiologia 
rilevamento di sostanze chimiche e biochimiche ed inoltre rilevamento del movimento e 
dell'attività fisica del paziente [31-32]. Per esempio il monitoraggio delle condizioni 
fisiologiche potrebbe aiutare sia nella diagnosi sia nel percorso dei trattamenti di un vasto 
numero di individui con patologie cardiovascolari e polmonari, come l'ipertensione; 
oppure il rilevamento del movimento e della posizione potrebbe contribuire nel 
trattamento e nella riabilitazione di pazienti post ictus o affetti da patologie motorie e 
inoltre massimizzare l'indipendenza di individui che vivono soli e di cui si teme per una 
caduta per esempio. Inoltre i sistemi di monitoraggio remoto hanno il potenziale di 
risolvere alcuni problemi per i pazienti che abitano in luoghi rurali, distanti dalle strutture 
ospedaliere presso le quali sono in cura, permettendo ai medici di monitorare i parametri 
a distanza e evitando quindi gli spostamenti del paziente, in alcuni casi molto complicati e 
pericolosi per il paziente stesso; al personale di pronto intervento di intervenire in caso di 
parametri fisiologicamente non corretti del paziente e ai familiari di essere informati sulle 
condizioni del proprio caro [33]. In questo lavoro facciamo riferimento ai sistemi 
indossabili per il monitoraggio di parametri fisiologici e del movimento. Per quanto 
riguarda tali sistemi, essi sono costituiti da tre elementi principali: 
 
1. L'hardware per la raccolta dei dati di tipo fisiologico o per quanto riguarda il 
movimento 
 
2. L'hardware e il software per la comunicazione, ovvero, questa parte si occupa di 
raccogliere le informazioni rilevate e trasmetterle ad un centro remoto 
 
3. Il software per l'elaborazione dei dati e l'estrazione di informazioni clinicamente 
rilevanti dai dati fisiologici e di movimento [34]. 
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Esistono, ad oggi, diversi dispositivi commerciali che vengono utilizzati sia in campo clinico 
che normalmente nella vita di tutti i giorni, tra questi possiamo citare"FitBit" un sistema 
di monitoraggio per l'attività fisica (movimento, durata dell'attività, numero di 
passi,calorie); oppure "Healthkit" della Apple in grado di monitorare heart rate e attività 
fisica e produrre un messaggio di allarme mediante lo Smartphone associato in caso di 
valori non corretti; inoltre, per quanto riguarda il monitoraggio di un singolo parametro, 
abbiamo "CGM" per il controllo continuo del glucosio per pazienti affetti da diabete; per 
quanto riguarda la diagnosi di patologie per esempio il dispositivo "Smart Insole", una 
soletta posizionata all'interno della scarpa in grado di studiare la camminata e le 
patologie posturali a esso associate [35]; in questa categoria rientrano anche le 
applicazioni installate su smartphone in grado connettersi a vari dispositivi medici 
portatili e consentire al paziente di effettuare le proprie analisi senza dover recarsi in un 
centro ospedaliero e inviarle via e- mail o sms al medico curante che tramite il suo pc può 
quindi monitorare e controllare le funzionalità del paziente [36-37]. 
Per questo lavoro si è scelto di utilizzare due dispositivi indossabili: il primo chiamato 
MagIC è una maglietta indossabile prodotta dalla Fondazione Don Carlo Gnocchi, il 
secondo è il dispositivo chiamato WinPack prodotto dalla WinMedical. Sono due 
dispositivi indossabili che si differenziano per la tipologia di tecnologia utilizzata, una 
basata sulla tecnologia tessile, l'altra su elettrodi posizionati a diretto contatto sul corpo 
del paziente. La scelta è ricaduta su questi due dispositivi perché essi sono in grado di 
fornirci i parametri richiesti secondo il progetto del sistema. Sono, comunque, due 
dispositivi in commercio simili a molti altri, questo costituisce un vantaggio per l'algoritmo 
perché l'intero sistema può essere sviluppato su diversi dispositivi commerciali, simili ai 
due scelti, integrandosi con i dispositivi già in commercio.  
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3.2 MagIC 
 
 
Il sistema MagIC (Maglietta Interattiva Computerizzata) è stato progettato dalla 
Fondazione Don Carlo Gnocchi (Milano, Italia). Esso è composto da una maglietta 
sensorizzata e da una scheda elettronica portatile chiamata UAT (Unità di Acquisizione e 
Trasmissione). 
 
Figura 7 Dispositivo indossabile MaGIC 
 
La maglietta è realizzata principalmente in cotone e lycra ed è completamente lavabile. A 
livello del torace la maglietta comprende sul tessuto due elettrodi realizzati da fibre 
conduttive in modo da ottenere una derivazione ECG. Il contatto tra gli elettrodi tessili e il 
torace è garantito dalle proprietà elastiche del capo senza richiedere applicazione di gel o 
di qualsiasi altro mezzo (nonostante sia consigliato il suo utilizzo per una migliore 
adesione degli elettrodi al corpo e quindi un segnale più accurato). La maglietta include 
un trasduttore a base tessile per la misura di frequenza respiratoria attraverso la 
valutazione dei cambiamenti nel volume del torace. Tramite le connessioni via fibra 
conduttiva, i segnali ECG e respiratorio vengono inviati a una scheda elettronica (avente 
le dimensioni di un piccolo telefono cellulare) posta sulla maglia attraverso una striscia di 
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velcro che la tiene in posizione. La scheda elettronica rileva anche il movimento del 
soggetto attraverso un accelerometro triassiale e trasmette tutti i segnali tramite una 
connessione wireless via bluetooth con protocollo SPP a un dispositivo portatile, in cui è 
installato un software proprietario in grado di visualizzare le informazioni acquisite. 
Inoltre, il sistema MagIC, è munito di una SDcard interna per il salvataggio dei dati 
acquisiti per una eventuale prossima visualizzazione e controllo [38]. Il sistema permette 
ai soggetti di muoversi liberamente, di lavorare a casa, guidare e di compiere esercizi fisici 
senza costituire alcun impedimento e viene utilizzato per il monitoraggio dei suddetti 
parametri durante attività sportiva e nei pazienti in strutture ospedaliere o che hanno 
bisogno di controllo giornaliero. 
Per quanto riguarda la tipologia dei segnali acquisiti, il dispositivo è in grado di rilevare: 
 
1. Segnale ECG a una derivazione con Frequenza del segnale (Fs) di 200 Hz 
2. Segnale relativo alla respirazione Fs di 50 Hz 
3. Segnale proveniente da un accelerometro triassiale posto sulla scheda di 
acquisizione a 50 Hz. 
 
E' possibile aggiungere, inoltre, anche un pulsossimetro esterno (NoinXpod) permettendo 
di rilevare la pleismografia ad una frequenza di 75 Hz. 
Il sistema lavora secondo tre modalità principali: 
1. Stand alone: le informazioni raccolte dalla maglietta sono memorizzate su una 
scheda di memoria contenuta nel modulo elettronico abbinato. 
2. Monitoraggio diretto: le informazioni, oltre essere memorizzate sul modulo 
elettronico, vengono inviate alla stazione di monitoraggio tramite collegamento 
bluetooth. Questa modalità richiede che il soggetto sia nelle vicinanze della 
stazione di monitoraggio. 
3. Monitoraggio Remoto: le informazioni acquisite tramite la maglietta vengono 
memorizzate e trasferite via bluetooth all'unità di bridge e da questa unità alla 
stazione di monitoraggio. 
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Figura 8 Software proprietario MaGIC 
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3.3 WinPack 
 
 
 
Figura 9 Dispositivo indossabile Winpack 
 
 
Il sistema WinPack è stato progettato e realizzato dalla WinMedical (Navacchio (PI), 
Italia).Esso è un dispositivo modulare per il monitoraggio sanitario multi-parametrico 
remoto. Il sistema WinPack consiste in un’unità di acquisizione indossabile con dimensioni 
limitate (85x55x25 mm) a cui possono essere collegati sei diversi moduli di sensori 
(35x25x25 mm), e un modulo di gestione del segnale di comunicazione (32x23x10 mm). 
Le caratteristiche principali di tale sistema sono la modularità, auto configurabile, che 
permette di rilevare solamente i parametri di interesse; la vestibilità e la comunicazione 
wireless che permette al paziente di muoversi, senza nessun impedimento alle proprie 
azioni. Il sistema WinPack è utilizzato per ottimizzare l'uso di dispositivi di monitoraggio di 
parametri fisiologici all'interno degli ospedali e in casa, permette un’efficace 
riorganizzazione dei reparti ospedalieri secondo le intensità di cura, grazie ad un 
passaggio più rapido verso i reparti meno intensivi, all’automazione dei processi di 
misurazione e ad un controllo accurato in ogni situazione. Un supporto al lavoro del 
personale medico ed infermieristico che consente la riduzione dei tempi medi di degenza, 
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un aumento del livello assistenziale e il miglioramento della qualità della vita del paziente 
[39]. Da un punto di vista dei segnali rilevati, il sistema WinPack permette di acquisire 
informazioni riguardo a: 
1. Monitoraggio della temperatura corporea del paziente 
2. Accelerometro per la postura del corpo, mi permette di avere informazioni 24/24h 
sulla posizione del paziente, se esso è in posizione prona, supina in piedi se 
cammina o corre per esempio.  
3. Segnale ECG 1 derivazione da cui posso ricavare L'Heart Rate  
4. Segnale ECG 4 derivazioni 
5. Monitoraggio dell'SP02 in modo non invasivo per informazioni sulla funzione 
respiratoria 
 
I segnali vengono trasmessi a un PC tramite collegamento Bluetooth, e attraverso un 
software proprietario le informazioni vengono visualizzate nello schermo permettendo 
quindi il monitoraggio dell'attività del paziente. Inoltre è possibile salvare i dati rilevati in 
file testuali per mantenere uno storico del paziente e visualizzarli in un secondo 
momento. 
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3.5 ARU (Auto Regulation Unit) 
 
 
 
Figura 10 ARU (Auto Regulation Unit) 
 
 
Il dispositivo ARU (Auto Regulation Unit) ha il compito di controllare la variazione della 
velocità della pompa controllando di fatto il flusso in uscita del dispositivo di pompaggio. 
L'ARU è un sistema incorporato basato su architettura FPGA (Field Programmable Gate 
Array) ovvero, con questo termine si intende un circuito integrato le cui funzionalità sono 
programmabili via software. Tali dispositivi consentono l'implementazione di funzioni 
logiche anche molto complesse e sono caratterizzati da un'elevata scalabilità. Questo tipo 
di tecnologia ha assunto un ruolo sempre più importante nell'elettronica industriale così 
come nella ricerca scientifica. Grazie al continuo progredire delle tecniche di 
miniaturizzazione, le capacità di tali dispositivi sono aumentate enormemente nel corso di 
due soli decenni, durante i quali si è passati da poche migliaia di porte logiche a qualche 
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milione di porte logiche per singolo dispositivo FPGA. L'importanza della tecnologia FPGA 
sta appunto nella possibilità di miniaturizzazione dei circuiti integrati, in questo modo 
sarà possibile, per esempio in campo medico, per il paziente trasportare dispositivi che 
oggi sono più ingombranti e scomodi e che impediscono il movimento e il regolare 
svolgimento delle attività. Il dispositivo ARU è il centro del progetto europeo SensorART 
che ha come obbiettivo finale la creazione di VAD sensorizzati e dinamici, per il quale è 
stato progettato e sviluppato presso i laboratori di biorobotica all'Istituto Scuola 
Superiore sant'Anna.Le sue funzionalità definite e implementate riguardano:  
1. Controllo proporzionale - integrativo (PI) della velocità della pompa al fine di 
ottenere il valore di portata desiderato;  
2. Controllo delle variazioni di pressione con generazione di allarmi in caso di 
cambiamenti veloci e/o ripetitive del valore di pressione;  
3. Monitoraggio e acquisizione della velocità della pompa;  
4. Monitoraggio dei dati del sensore (pressione e portata);  
5. Monitoraggio e acquisizione della corrente della pompa;  
6. Controllo di soglia dei valori di portata e pressione generando avvisi e allarmi;  
7. Gestione della comunicazione all'interno dei diversi blocchi del sistema SensorART 
(piattaforma indossabile, piattaforma impiantabile) [40]. 
Essendo un sistema integrato, è fornito di batteria a basso consumo energetico, modulo 
di invio e ricezione dati via wireless con tecnologia Bluetooth, memorie interne per 
contenere il software implementato, vari dispositivi di allarme in caso di blocco e sistemi 
per la rilevazione dello stato del dispositivo come per esempio LED. Possiede 
un'architettura complessa. In questo lavoro il dispositivo ARU è stato utilizzato come 
ponte tra l'algoritmo installato sul PC e il dispositivo VAD da comandare. La sua funzione è 
stata quella , infatti, di ricevere il segnale inviato dall'algoritmo e regolare la pompa in 
base all'informazione ricevuta ma potrebbe sostituire il pc nel compito dell'elaborazione 
dei dati, risultando di fatti l'unico dispositivo indossabile utilizzato nel sistema in 
questione.  
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3.6 Dispositivo di assistenza meccanica 
alla circolazione 
 
 
Figura 11Synergy (EMTEC) 
 
Il dispositivo usato per simulare l'utilizzo di una pompa cardiaca impiantata su un 
paziente utilizzato in questo sistema è Synergy ™ un LVAD della Emtec (Aachen, 
Germania).Il sistema è composto da una micro- pompa, una cannula di afflusso e deflusso 
di un innesto, un cavo percutaneo che è collegato ad un controllore esterno indossabile e 
un sistema leggero, ricaricabile a doppia batteria. La pompa ha le dimensioni di una 
batteria AA e fornisce fino a 4,25 litri di flusso di sangue al minuto e può essere impostato 
per rispondere alle esigenze di gittata cardiaca del paziente. Il sistema solitamente è 
impiantato chirurgicamente utilizzando un mini-toracotomia non invasiva. La micro- 
pompa è caratterizzata da un motore a rotore idrodinamico con tecnologia a levitazione 
magnetica, è quindi un VAD di terza generazione, e tale design permette di evitare il 
contatto tra il sangue e il motore minimizzando la potenziale formazione di trombi. Il 
sistema a doppia batteria è collegato alla micro- pompa tramite un cavo percutaneo che 
esce dal corpo nella zona addominale. Il controller fornisce al paziente informazioni sullo 
stato della batteria e avvisa il paziente a qualsiasi cambiamento che necessita di 
attenzione. Una caratteristica importante del sistema SYNERGY è la sua capacità di 
lavorare in combinazione con la quantità residua di sangue nel ventricolo del paziente. In 
47 
 
caso di disconnessione accidentale, i pazienti possono essere sostenuti dalla loro gittata 
cardiaca rimanente fino a quando il sistema non viene ripristinato. Nella configurazione in 
vitro per la verifica e validazione, il dispositivo è fissato ad un circuito idraulico artigianale 
realizzato da un tubo in silicone, delle dimensioni 3 / 8x1 / 16pollici (spessore della parete 
moltiplicato per il diametro interno), collegato ad un serbatoio riempito con il fluido da 
pompare nel circuito di flusso. Il fluido contiene il 48,3% di glicerina e il 51,7% di acqua 
per simulare la viscosità del sangue e per evitare il danno cuscinetti della pompa [41-42]. 
Il sistema SYNERGY è collegato tramite un cavo USB a un PC grazie al quale è possibile 
monitorare il flusso in uscita del sistema indossabile. 
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CAPITOLO 4 
 
 
REALIZZAZIONE DEL SISTEMA DI 
CONTROLLO, RISULTATI E 
CONCLUSIONI 
 
 
In questo quarto capitolo verranno analizzate le soluzioni tecniche adottate per il 
raggiungimento dell'obbiettivo di questo lavoro, con particolare attenzione alle scelte e 
alle soluzioni informatiche utilizzate nell'acquisizione dei dati e nell'elaborazione dei 
segnali di interesse; si studierà il modello matematico utilizzato al fine di fornire una 
misura quantitativa della portata cardiaca, il modello di Guyton, e il suo utilizzo nella 
realizzazione del sistema. Verranno inoltre mostrati i test eseguiti utili alla validazione 
dell'algoritmo, con particolare attenzione ai risultati ottenuti che mettono in luce 
l'importanza e la possibilità di un controllo a feedback negativo dei dispositivi di 
assistenza meccanica alla circolazione, al fine di fornire al paziente un trattamento 
efficace contro questa patologia e di conseguenza di restituire lo stile di vita prima 
dell'insorgere della patologia, rendendo il paziente autonomo e indipendente, in grado di 
vivere normalmente senza l'impedimento logistico per quanto riguarda la lontananza 
dalle strutture ospedaliere di controllo e di cura e diminuendo le visite di controllo in 
suddette strutture. Verranno inoltre elencati i possibili sviluppi futuri e la possibilità di 
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utilizzare il sistema a feedback negativo su altri tipologie di dispositivi per il trattamento, 
quindi, di differenti tipologie di patologie.  
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4.1 Acquisizione dati MagIC 
 
 
Il primo passo per la realizzazione del sistema è l’acquisizione dei dati dai sistemi 
indossabili. Il dispositivo utilizzato è la maglietta indossabile MagIC. L'acquisizione dei dati 
avviene tramite tecnologia Bluetooth in quanto l'utilizzo di cavi renderebbe le azioni 
svolte da chi indossa il dispositivo indossabile più complicate determinando impedimenti 
nello svolgimento delle attività. Il software di acquisizione è stato sviluppato grazie al 
programma Labview (Laboratory Virtual Instrumentation Engineering Workbench): un 
ambiente di sviluppo integrato per linguaggio di programmazione visuale sviluppato dalla 
National Instruments. Tale linguaggio grafico viene chiamato Linguaggio G. E' stato 
necessario sviluppare un algoritmo di acquisizione dei dati in quanto non è possibile per 
lo scopo di questo lavoro, avvalersi del software proprietario perché esso restituisce i dati 
acquisiti solo dopo aver concluso il test cioè solo dopo aver spento il dispositivo 
indossabile. Per questo lavoro è, invece, necessario utilizzare i dati e variare la velocità 
della pompa in tempo reale, è quindi importante riuscire ad acquisire i dati in maniera 
differente per poterli elaborare e visualizzare real time. 
Al fine di acquisire i dati real time è necessario conoscere il protocollo proprietario del 
sistema MagIC in modo tale da essere in grado di elaborare e comprendere i valori inviati 
dal dispositivo, decriptandoli e quindi rendendoli disponibili per il sistema proposto. Il 
protocollo di invio del dispositivo MagIC prevede che i dati inviati dal dispositivo 
indossabile siano strutturati in pacchetti di variabili in codifica esadecimale contenenti i 
valori dei segnali acquisiti secondo la struttura in figura 11: 
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Figura 12 MagIC Struttura pacchetto 
 
Il pacchetto dati è composto da 172 caratteri divisi in due parti principali:  
1. La prima parte è chiamata Header ed è composta da 8 bytes, in essa sono 
contenute le informazioni sul tipo di pacchetto, in quanto la MagIC non è in grado 
di inviare solo pacchetti dati, ma anche quelli riguardanti le informazioni sul livello 
di batteria e stato del dispositivo per esempio;  
 
2. La seconda parte è chiamata Payload e contiene invece i valori del segnale vero e 
proprio divisi secondo una certa codifica. Essendo un protocollo proprietario non 
verranno rese note le caratteristiche del pacchetto nel dettaglio. 
. 
I problemi relativi a questa prima parte sono da ricercare nella struttura stessa del 
pacchetto, in quanto è necessario riuscire a riconoscere la tipologia del pacchetto, 
dovendo distinguere i casi in cui i valori acquisiti fossero relativi a un pacchetto dati o a 
uno riguardante lo stato del dispositivo. In un primo momento è anche necessario 
convertire il pacchetto dalla codifica ASCII di invio del dispositivo alla codifica esadecimale 
utile per decriptare e capire i valori inviati. Le informazioni in possesso per distinguere un 
pacchetto, considerando che essendo un controllo real time non viene utilizzato il 
software proprietario ma uno sviluppato per il nostro sistema, sono: 
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1. PacketType: un valore composto da due caratteri esadecimali, il quale deve avere 
un determinato valore esadecimale 
 
2. La lunghezza totale del pacchetto composta da 172 caratteri esadecimali.  
 
3. Il primo valore del pacchetto deve essere per tutti uguale e ha un determinato 
valore esadecimale 
 
Il problema sta nel fatto che i valori di PacketType e inizio del pacchetto potrebbero 
essere confusi anche con i valori di un dato acquisito, di conseguenza, non siamo più in 
grado di riconoscere l'inizio del pacchetto e non è possibile decodificare i valori inviati dal 
dispositivo. E' quindi necessario sviluppare un robusto controllo che permetta di 
distinguere il tipo di pacchetto acquisito senza perdere nessun tipo di informazione. 
Una volta riconosciuto il pacchetto è stato necessario scompattarlo e decodificarlo, in 
quanto in esso sono contenuti 3 segnali acquisiti relativi a ECG, respiro e posizione 
(derivata dall'accelerometro) sui tre assi, dividendo i diversi valori al fine di processarli e 
elaborarli all'interno di un modello per il nostro scopo. 
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4.2 Accelerometro 
 
 
Il primo passo consiste in uno studio di fattibilità del sistema, è necessario dimostrare la 
possibilità di controllare la velocità della pompa real time tramite i segnali fisiologici 
acquisiti dal paziente grazie al dispositivo indossabile, per cui in prima battuta si è 
pensato di utilizzare esclusivamente le informazioni acquisite tramite l'accelerometro 
triassiale. Le informazioni estratte tramite il segnale acquisito riguardano la posizione del 
paziente e l'attività che in quel momento svolge. L'algoritmo sviluppato è in grado di, 
estraendo le informazioni che prevedono l'utilizzo dei tre assi, di rivelare la posizione del 
paziente e dal modulo dei tre assi è in grado di rivelare l'attività e monitorare l'azione da 
lui compiuta. 
Dall'analisi dei tre assi è possibile valutare la posizione del paziente:  
1. paziente è in piedi, busto eretto 
2. paziente è in posizione supina 
3. paziente è in posizione prona 
4. paziente è disteso sul fianco destro 
5. paziente è disteso sul piano sinistro 
La tecnica per monitorare la posizione del paziente prevede di tracciare e analizzare le 
mappe relative all'accelerometro lungo i piani XY, XZ e ZY e da queste è possibile 
osservare che le posizioni assumibili dal paziente sono solamente 5 [43], 
matematicamente distinguibili e mostrate nella tabella 1, con riferimento alle variabili X,Y 
e Z normalizzate: 
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Tabella 1 Posizione accelerometro 
Posizione X Y Z 
Busto eretto 0 -1 0 
Supino 0 0 -1 
Prono 0 0 1 
Fianco destro -1 0 0 
Fianco sinistro 1 0 0 
 
Le informazioni, invece, che si possono estrarre dal modulo dei tre assi sono relative 
all'attività svolta dal paziente. L'algoritmo implementato è in grado di rilevare l'attività del 
paziente riconoscendo se esso:  
1. è fermo 
2. sta camminando 
3. sta correndo 
 
La tecnica prevede il calcolo real time del modulo relativo al segnale accelerometrico:  
 
 
22 2( )
g gg
M ayax az= + +  
 
in cui ax, ay e az rappresentano i valori di accelerazione sui tre assi e M il modulo. 
L' algoritmo è basato sulla frequenza del segnale [44]. Si è in grado tramite la frequenza di 
rilevare l'attività del paziente, in linea di massima a una frequenza maggiore 
corrisponderà la corsa, a una certa frequenza la camminata e frequenza nulla il paziente è 
fermo. Dal modulo dei tre assi è inoltre possibile implementare un contapassi al fine di 
avere un'informazione quantitativa sull'attività svolta [45]. L'idea, in questa prima fase, è 
collezionare quanti più dati possibili dal paziente e dalle sue azioni, facendo riferimento al 
fatto che ci sono azioni in cui l'apporto di sangue deve essere maggiore rispetto ad altre in 
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quanto la richiesta di ossigeno è nutrimento è maggiore a causa dello sforzo maggiore nel 
compierle: per esempio in un’azione come la corsa la portata cardiaca deve essere 
maggiore rispetto a quando sta fermo perché la richiesta di nutrimento e di O2 dei tessuti 
è sicuramente maggiore. Pertanto la regolazione della velocità del dispositivo 
impiantabile di assistenza cardiaca avviene semplicemente valutando le informazioni sulla 
posizione e sull'attività facendola variare in base ai tre stati del paziente, 
(fermo/camminata/corsa) su velocità precedentemente impostate durante lo sviluppo 
dell'algoritmo atte a fornire la giusta quantità di sangue in base a parametri fisiologici di 
letteratura [46]. 
  
 4.3 Esperimenti
 
 
 
 
I test preliminari sono stati effettuati su un soggetto sano. Lo scenario prevede l'utilizzo di 
Tapis Roulant sul quale far camminare e 
indossare la maglietta Mag
da ponte di collegamento tra il dispositivo indossabile e la ARU al quale è collegata la 
pompa cardiaca. Il test consiste nel far camminare e correre il paziente autonomamente, 
il software sviluppato, in grado di riconoscere l'azione del paziente, una volta compiuta 
questa operazione, invia i valori di velocità differenti in base all'azion
di auto regolazione che ha il compito di riceverli e modulare la velocità della pompa 
cardiaca in base al segnale ricevuto. I valori di velocità scelti in questa prima fase non 
corrispondono a valori reali di portata cardiaca ma servono solo a dimostrar
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Figura 13 Sessione test 
correre il soggetto, al quale è stata fa
IC. Il software sviluppato è stato installato su un PC che funge 
e compiuta all' uni
 
tta 
tà 
e la fattibilità 
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del sistema e il suo corretto funzionamento. E' stata sviluppata, inoltre, un'interfaccia 
grafica per monitorare l'esperimento. L'interfaccia grafica è realizzata in modo da 
permettere a chi valuta il test di monitorare le variabili di interesse durante 
l'esperimento. E' composta dalle seguenti parti: 
1. Una parte relativa al monitoraggio della posizione del soggetto composta da dei 
led che si accendono in base alla posizione del paziente e che ne mostrano, 
quindi, la sua posizione. 
 
2. Una seconda parte relativa all'attività del paziente. Realizzata anche essa tramite 
led per indicare l'azione compiuta.  
 
3. Una terza parte composta da 2 display relativi al segnale accelerometrico e alla 
velocità della pompa con il compito di mostrare l'andamento dei due segnali e 
quindi il buon esito del test realizzato. 
 
4. Un display numerico per il monitoraggio del numero di passi. 
 
Inoltre sono stati realizzati dei tasti di controllo per interrompere l'esperimento in 
qualsiasi momento.  
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4.4 Risultati sperimentali 
 
 
I risultati ottenuti in questa prima parte sono stati molto incoraggianti, si è dimostrata la 
possibilità di: 
 
1.  Acquisire real time i parametri fisiologici del paziente da dispositivi indossabili. 
 
Questo risultato,a prescindere dall'utilizzo che ne viene fatto in seguito dei valori di tali 
parametri, è un passo importante in quanto comporta che in ogni momento è possibile 
valutare le condizioni del soggetto, monitorando le sue azioni e analizzando i parametri, 
per cui si è in grado di verificare le sue condizioni e dunque di intervenire in caso di 
parametri fisiologici alterati che non corrispondono a quelli fisiologici attesi. Questo è 
indice di versatilità dell'algoritmo da cui si possono anche ricavare diverse applicazioni 
differenti da quella relative all'obbiettivo del presente lavoro di tesi. 
 
2. Avere informazioni riguardo alla posizione del paziente 
 
Le informazioni riguardo alla posizione del paziente costituiscono un parametro molto 
importante soprattutto per pazienti che vivono in zone rurali o comunque distanti da un 
centro ospedaliero, in quanto un numero molto elevato di individui anziani o con 
disabilità vive da solo e avere informazioni circa la sua posizione potrebbe essere 
utilizzato per verificare una eventuale caduta o comunque uno stato di difficoltà del 
paziente nel muoversi e potrebbe costituire un efficace espediente al fine di intervenire di 
conseguenza tramite l'avviso di personale specializzato. 
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3. Avere informazioni riguardo l'attività del paziente 
In questa prima fase questo parametro permette di controllare la velocità della pompa 
cardiaca. L'idea di base è che vi sono azioni che richiedono un afflusso di sangue maggiore 
rispetto ad altri e avere questa informazione ci permette di variare la velocità del VAD e 
fornire una quantità di sangue adeguata all' azione eseguita, anche se in questa prima 
fase non quantitativamente adeguata alle reali esigenze del paziente. 
 
4. Variare la velocità della pompa cardiaca 
 
In questa prima partesi è dimostrata la possibilità di variare la velocità del VAD tramite i 
parametri fisiologici del paziente, grazie al segnale accelerometrico, si è quindi dimostrata 
la fattibilità del progetto. 
 
I risultati ottenuti in questa prima parte sono molto confortanti e rivelano l'importanza di 
continuare nello studio e nella realizzazione di un sistema di controllo per dispositivi 
meccanici alla circolazione. E' utile verificare, però, quali siano gli svantaggi riscontrati 
fino in questo momento al fine di migliorare il sistema in esame. Lo svantaggio più 
importante è quello di non avere una portata quantitativamente coerente con le reali 
esigenze del paziente, ma semplicemente differente in base alla sua azione, questo è da 
un punto di vista metabolico scorretto e la portata cardiaca in uscita dalla pompa non 
corrisponde a quella corretta che il paziente avrebbe in condizioni normali ovvero prima 
dell'insorgenza della patologia. Inoltre basandoci su valori prefissati non corrisponde 
neanche al reale fabbisogno di ogni singolo paziente, in quanto la portata cardiaca anche 
tra due individui simili per fisiologia è differente in funzione di tanti altri parametri 
fisiologici. L'obbiettivo quindi è quello di avvalersi di un modello matematico che sia in 
grado di fornire la misura della portata cardiaca che differisce per ogni singolo paziente e 
in base a questa riuscire a controllare il flusso in uscita dal VAD modificando la velocità 
del dispositivo di pompaggio del dispositivo di assistenza meccanica. 
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E' necessario quindi studiare e sviluppare un modello matematico che sia in grado di 
fornire informazioni sulle reali esigenze metaboliche del paziente e quindi anche una 
misura quantitativamente corretta della portata cardiaca in modo da regolare la velocità 
della pompa in base a questo parametro. 
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4.5 Modello matematico di Guyton 
 
 
Nel 1950 il fisiologo americano Arthur Clifton Guyton e collaboratori [47-48] hanno 
studiato e realizzato un modello conforme al circuito della circolazione sistemica per 
rilevare una relazione approssimativamente lineare tra la gittata cardiaca e la pressione 
atriale destra. Le equazioni studiate da Guyton permettono di affermare che la gittata 
cardiaca dipende dalla pressione atriale destra e che tale pressione esercita una forza tale 
da ostacolare il ritorno venoso nell'atrio destro [49]. Questo significa che la quantità di 
sangue immesso in circolo, può crescere o decrescere in base all'afflusso sanguigno. Un 
aumento di pressione nell'atrio destro determina la distensione delle fibre muscolari a 
livello ventricolare, aumentando la loro capacità contrattile e permettendo così di 
smaltire in pochi cicli il volume ematico accumulatosi nell'atrio. Questo meccanismo di 
regolazione non è vero in assoluto,in quanto è legato alle caratteristiche meccaniche delle 
fibre cardiache e del sistema venoso, ma in condizioni di equilibrio si può affermare che il 
ritorno venoso rappresenta proprio l'uscita cardiaca. 
Per spiegare questi meccanismi si utilizza solitamente un'analogia circuitale che 
rappresenta l'accoppiamento tra cuore e sistema vascolare: 
  
 
Figura 14 Modello di Guyton analogia circuitale 
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In questo caso studieremo l'analisi del funzionamento cardiaco modellandola a partire dal 
funzionamento dei ventricoli, vi sono anche altre derivazioni del modello di Guyton a 
partire dagli atri. Dalla figura possiamo dire che il cuore è rappresentato da una capacità 
CH variabile tra due differenti livelli realizzati commutando l'interruttore S: i quali 
rappresentano la diastole, ovvero il periodo di espansione del ventricolo in cui:  
 
H DC C=  
e la sistole, che rappresenta la contrazione del ventricolo in cui: 
 
H SC C=  
 
con D SC C> . 
 
 
1. Diastole (Fase 1): 
Il cuore è connesso alla circolazione venosa e la CH (ovvero CD) è caricata dalla differenza 
tra la pressione atriale destra Pra (riferita alla pressione atmosferica) e la pressione 
pleurica Ppl che normalmente ha un valore negativo rispetto alla pressione atmosferica. 
Da qui possiamo calcolare il volume di sangue immagazzinato durante la fase di diastole 
che sarà pari a: 
 
( )
ra plHD DV C P P= −  
 
2. Sistole (Fase 2): 
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Durante la fase di sistole l'interruttore si connette al sistema arterioso, scaricando CH. Al 
termine della sistole avremo che il volume di sangue nel cuore sarà: 
 
( )A pl AHS S SV C CP P P= − ≈ ⋅  
 
in quanto A plP P≫  
La differenza tra questi due volumi VHD e VHS rappresenta la quantità di sangue messo in 
circolo in ogni battito e rappresenta quindi proprio la gittata sistolica, solitamente 
indicata con la sigla SV (Stroke Volume). 
( )V HD HSS V V= −  
Infine il volume di sangue pompato in ogni battito moltiplicato per la frequenza cardiaca f 
rappresenta la gittata cardiaca QC espressa in ml/min. 
( )VC fQ S= ⋅  
[50-51] 
Risulta quindi che la gittata cardiaca è il prodotto tra la frequenza cardiaca e il volume 
espulso in ogni sistole. Di conseguenza la gittata cardiaca può variare o in funzione della 
frequenza cardiaca (numero di battiti al minuto) o in funzione del volume sistolico. In 
condizioni di riposo, il cuore, pompa mediamente dai 4 ai 7 litri di sangue al minuto, 
mentre in fase di sforzo fisico la quantità può aumentare fino a 7 volte rispetto alla fase di 
riposo. Per quanto riguarda la frequenza cardiaca media è di circa 70 battiti al minuto, si 
riduce durante il sonno e aumenta notevolmente durante l'attività fisica. Lo Stroke 
Volume invece per una persona sana del peso di 70kg in condizioni normali ha un valore 
di circa 70ml [52]. 
64 
 
Il modello di Guyton scelto ci impone che il parametro di nostro interesse diventi il 
segnale ecocardiografico dal quale si estraggono le informazioni riguardanti la frequenza 
cardiaca, quindi l' Heart rate che parametrizza il suddetto modello. 
In prima analisi è stata utilizzata la MagIC, ma non è stato possibile avvalersi di tale 
dispositivo indossabile in quanto il segnale ecocardiografico risultava corrotto da artefatti 
e rumore, non derivati dalla qualità del dispositivo, ma per il fatto che il dispositivo a noi 
in dotazione (una maglietta) basato su tecnologia tessile era di misura troppo grande e 
non ci permetteva di trovare soggetti adatti alla taglia, questo misura errata crea uno 
spazio tra tessuto e pelle che si traduce in uno sfregamento tra le due pareti e il segnale 
risulta rumoroso e quindi non utilizzabile per i nostri scopi. Per questo motivo si è pensato 
di utilizzare il secondo dispositivo indossabile (WinPack) basato non su tecnologia tessile 
ma l'acquisizione del segnale ecocardiografico è realizzata tramite dei sensori posizionati 
tramite gel a contatto direttamente con il corpo del soggetto, impedendo il movimento 
relativo tra le due parti e risolvendo il problema della misura della maglia che, per le 
nostre misurazioni creava diversi artefatti difficilmente rimuovibili tramite operazioni di 
filtraggio. 
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4.6 Acquisizione dati WinPack 
 
 
Il software proprietario, anche in questo caso, sviluppato dall'azienda produttrice, non ci 
permette di accedere direttamente al pacchetto dati della WinPack e quindi di elaborare 
e utilizzare i segnali acquisiti per i nostri scopi, di conseguenza è necessario sviluppare un 
software per l'acquisizione dei dati real time. Come nel caso precedente, quando veniva 
utilizzato il dispositivo MagIC, l'acquisizione avviene tramite protocollo Bluetooth 
evitando l'utilizzo dei cavi per non ostacolare le azioni del paziente. La struttura dati del 
pacchetto WinPack è differente da quella della MagIC e ci fornisce direttamente i valori 
del segnale acquisito in funzione del tempo (essendo un protocollo proprietario non 
verranno rese note le caratteristiche del pacchetto nel dettaglio) senza che sia necessario 
dividere i vari segnali come con il dispositivo precedentemente utilizzato. A una più facile 
elaborazione dei pacchetti però corrispondo maggiori difficoltà relative a questa parte di 
acquisizione, infatti, i problemi, in questo caso sono dovuti al fatto che il sistema 
WinPack, essendo un prodotto commerciale, è protetto e non permette l'accesso ai dati 
da parte di terzi. Il problema è stato risolto parzialmente prelevando il dato nel momento 
in cui il software proprietario scrive il valore acquisito nel file che verrà reso disponibile, 
per intero, solo al momento in cui l'esperimento è finito. Questo produce un ritardo 
minimo dovuto al fatto che si deve aspettare la scrittura del dato nel suddetto file e solo 
in quel momento è possibile recuperarlo. Questo problema sarà definitivamente risolto 
quando l'azienda produttrice del sistema WinPack renderà il sistema accessibile tramite 
collaborazioni già in atto. 
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4.7 Informazioni estratte 
 
 
Il passo successivo all'acquisizione dei dati relativi al segnale ecocardiografico tramite il 
dispositivo indossabile WinPack è quello dell'elaborazione al fine di arrivare al calcolo 
della frequenza cardiaca richiesto dal modello di Guyton per parametrizzare il modello e 
calcolare la portata cardiaca. Per fare questo è stato sviluppato un algoritmo di Peak 
Detection, in questo caso l'ambiente di sviluppo utilizzato è stato Matlab (Matrix 
Laboratory), creato dalla MathWorks.  
La rilevazione di picchi real time nei segnali è un passo importante in molte applicazioni di 
elaborazione del segnale sopratutto nei segnali di tipo biomedico. Fino a ora, sono stati 
sviluppati diversi metodi, tra cui quelli tradizionali basati su tecniche di finestra-soglia, 
altri basati sulle trasformate come la Wavelet, la Hilbert, utilizzate anche in combinazione 
tra loro, altri basati sulle reti neurali artificiali, e tecniche basate sul filtraggio come per 
esempio Kalman, Gabor, infine sono stati sviluppati metodi basati sulle statistiche di 
ordine superiore come K-means, fuzzy, di clustering C-Means e modelli di Markov [53]. 
L’algoritmo sviluppato in questo lavoro appartiene alla categoria degli algoritmi finestra-
soglia [54], in cui i picchi sono definiti come massimi locali. In particolare, dopo il calcolo 
della derivata, un picco viene considerato come il valore massimo tra due minimi locali 
consecutivi. Analogamente, una depressione è il valore minimo tra due massimi locali 
consecutivi. Per essere considerato un picco, un campione acquisito deve essere almeno 
di valore uguale o maggiore di una certa soglia β. La soglia β è dinamica e rappresenta il 
valore minimo inferiore tra due consecutivi massimi locali. Dalle conoscenze a priori sul 
segnale ecocardiografico si sa che il picco del segnale deve essere positivo. Pertanto 
vengono considerati solamente i campioni con derivata maggiore di zero e questi a loro 
volta vengono divisi in due cluster: uno relativo ai picchi e l'altro relativo ai campioni 
rimanenti, i campioni vengono suddivisi in queste due categorie tramite un criterio basato 
sulla soglia [55]. Una volta verificata la correttezza dell'algoritmo, si è in grado di calcolare 
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in real time il picco del segnale ecocardiografico che rappresenta il battito del paziente in 
esame. Una volta calcolato il picco, è necessario calcolare la frequenza cardiaca (Heart 
Rate) ovvero il numero di battiti del cuore al minuto (bpm) scalato ogni sei secondi al fine 
di ottenere una misura istantanea della frequenza cardiaca [56]. 
 
 
Figura 15 Sessione esperimenti 
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4.8 Stima della portata cardiaca 
 
 
Grazie al software sviluppato per il calcolo dell'Heart Rate, si è in grado di implementare il 
modello di Guyton e quindi avere informazioni real time sulla portata cardiaca del 
paziente in esame. Prima di tutto è necessario precisare che gli effetti dell'insufficienza 
cardiaca si possono osservare proprio sulla gittata cardiaca, infatti essendo compromessa 
la funzione di pompa del cuore la portata cardiaca in uscita dal cuore del paziente sarà 
inappropriata. Le cause che portano a questa differente portata cardiaca sono da 
ricercare nelle differenti condizioni meccaniche del cuore dopo l'insorgere della patologia. 
L'effetto della patologia è quello di ridurre lo Stroke Volume [57], in termini fisiologici si 
traduce in un accumulo di sangue a livello ventricolare, esso non verrà messo in circolo 
causando un'inadeguata irrorazione dei tessuti e un ridotto apporto dei nutrienti in essi 
nutrimento dei tessuti. Nel modello matematico indica una portata cardiaca in uscita dal 
paziente minore rispetto a quella che si osserverebbe in condizioni normali, essendo 
questa regolata dall'equazione:  
 
( )VC fQ S= ⋅  
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Figura 16Stroke Volume 
 
Grazie ai dispositivi indossabili e al modello di Guyton viene quindi rilevata la portata 
cardiaca del paziente con uno Stroke Volume ridotto. Questa portata cardiaca è chiamata 
QCp (Portata Cardiaca del Paziente) e sarà pari a: 
( )VpCp fQ S= ⋅  
 
in cui SVp rappresenta lo Stroke Volume del paziente, che risulta quindi differente da 
quello che aveva prima dell'insorgere della patologia. 
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4.9 Controllo della velocità della pompa 
cardiaca 
 
 
L'idea di base è quella di restituire al paziente la portata cardiaca che avrebbe dovuto 
avere prima dell'insorgere della patologia, in condizioni dunque normali e permettendogli 
quindi di recuperare lo stile e la qualità della vita che aveva precedentemente. Per 
raggiungere questo scopo è necessario effettuare alcune considerazioni. Il problema 
deriva dalla riduzione dello Stroke Volume in seguito all'insufficienza cardiaca. Questo 
effetto porta a una gittata cardiaca, ovvero al flusso di sangue in uscita dal cuore, ridotta; 
il sangue accumulato nei ventricoli non viene totalmente immesso nella circolazione 
sistemica e si accumula nel ventricolo. E' possibile risalire , però, alla quantità di sangue 
residua che, a causa della ridotta funzione di pompaggio cardiaca, è rimasta accumulata. 
Infatti al momento dell'impianto della pompa cardiaca, grazie a delle misurazioni 
effettuate durante l'intervento chirurgico [58-59], o anche tramite esami post operatori, 
si può risalire alla misura dello Stroke Volume del paziente e controllare rispetto ai valori 
tabulati di quanto si è ridotto questo parametro. Ad esempio per un uomo di 70kgSV = 
70ml a causa della patologia il valore dello Stroke Volume sarà ridotto di un determinato 
fattore, per cui se andiamo a calcolare le portate cardiache del paziente nelle stesse 
condizioni prima e dopo l'insorgere della patologia potremmo dire che: 
 
1. Nel caso in cui le condizioni siano normali 
 
( )VhCh fQ S= ⋅  
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2. Nel caso in cui c’è una riduzione dello Stroke Volume, quindi dopo l'insorgere 
della patologia 
 
( )VpCp fQ S= ⋅  
Avremo dunque che : 
 
 
Cp ChQ Q≤  
 
La differenza di questi due valori rappresenta proprio la quantità di sangue che il cuore 
non è riuscito a pompare e quindi a immettere nella circolazione, e rappresenterà 
pertanto la portata cardiaca che il dispositivo di assistenza ventricolare dovrà fornire al 
paziente: 
 
 ( )
vad Ch CpQ Q Q= −  
 
in questo modo al paziente verrà fornita la giusta quantità di sangue che i tessuti hanno 
richiesto e il dispositivo di assistenza ventricolare lavorerà in parallelo al cuore 
sostituendo il cuore nella ridotta funzione di pompaggio. Il valore Qvad è associato a un 
certo valore di velocità della pompa cardiaca. Tramite la funzione map() di Matlab questi 
valori vengono mappati e di conseguenza al valore della portata cardiaca in uscita dal VAD 
corrisponderà il valore corretto di velocità della pompa. Il valore corrispondente verrà 
quindi inviato alla ARU (Auto Regulation Unit) che avrà il compito effettivo di modulare il 
flusso della pompa. 
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4.10 Esperimenti e Risultati 
 
 
Il test è del tutto uguale ai test precedentemente effettuati tramite l'utilizzo 
dell'accelerometro. Anche questa volta sono stati eseguiti su un soggetto sano. E' stata 
sviluppata un'interfaccia grafica al fine di monitorare l'andamento dell'esperimento e 
valutare gli effettivi cambiamenti nella velocità del dispositivo di assistenza meccanica alla 
circolazione. L' interfaccia è composta da : 
1. Display per la visualizzazione del segnale accelerometrico. 
Anche se i valori relativi al segnale accelerometrico in questa seconda parte non sono 
stati utilizzati, si è pensato che la loro utilità sia comunque valida, da un punto di vista del 
controllo del paziente, in quanto potrebbero rilevare parametri non fisiologicamente 
adeguati o rottura del dispositivo. Per esempio una situazione in cui l'algoritmo rivela una 
frequenza alta ma il paziente è fermo potrebbe costituire un campanello di allarme e si 
potrebbe procede con un rapido controllo della situazione. 
2. Led per la visualizzazione della posizione e dello stato del paziente 
3. Display per la visualizzazione del segnale ecocardiografico 
4. Display per il controllo del flusso in uscita dal dispositivo impiantabile 
5. Sistemi di controllo per fermare l'esperimento e l' acquisizione dei parametri 
 
I risultati ottenuti dagli esperimenti effettuati durante i test ci permettono di trarre le 
seguenti conclusioni. 
 
1. La velocità della pompa cardiaca varia in funzione della frequenza cardiaca in 
relazione al modello di Guyton. 
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Si è ottenuta, quindi, la realizzazione dell'obbiettivo posto all'inizio di questo lavoro 
ovvero controllare tali dispositivi in base ai parametri fisiologici acquisiti. 
 
2. La portata cardiaca è in accordo con quella del paziente in condizioni normali. 
 
Questo è un risultato importante perche si è in grado di restituire al paziente la portata 
cardiaca coerente alle sue esigenze, in accordo con quella che aveva prima dell'insorgere 
della patologia. 
 
3. Real time sono in grado di monitorare le condizioni del paziente e intervenire in 
caso di necessità. 
 
L'essere in grado di monitorare costantemente l'assistito è un risultato che potrebbe 
risolvere differenti problemi sia da un punto di vista del medico curante, che è cosi in 
grado di osservare l'evolversi della patologia, apprezzarne i miglioramenti e monitorare 
invece l'aggravarsi, sia da un punto di vista dei familiari che non possono accudire 
costantemente il proprio caro, e inoltre da un punto di vista dei servizi di assistenza, che 
potrebbero essere avvisati in tempo reale in caso di complicanze e valori fisiologicamente 
non coerenti. 
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Figura 17 Interfaccia algoritmo di controllo 
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4.11 Sviluppi Futuri 
 
 
I risultati ottenuti e le innovazioni in generale nell'ambito dei dispositivi medici, ci 
spingono a migliorare e a continuare nello studio di un sistema per il controllo dei 
dispositivi di assistenza meccanica alla circolazione, nel tentativo di migliorare le 
condizioni di vita dei pazienti affetti da insufficienza cardiaca e risolvere i problemi relativi 
all'insorgenza di questa patologia.  
I miglioramenti e quindi gli sviluppi futuri che possono derivare da questo lavoro sono 
molteplici. In primo luogo il sistema da un punto di vista hardware deve essere 
trasportabile. 
 
1. L'algoritmo deve essere implementato tramite tecnologia FPGA. 
 
L'idea consiste nell'implementare l'algoritmo direttamente sulla ARU in modo tale da 
eliminare la dipendenza dal PC su cui in questo momento è implementato l'algoritmo di 
controllo.  
Inoltre un altro sviluppo potrebbe riguardare il modello matematico. 
 
2. Modello matematico più efficiente. 
 
Il modello di Guyton è sicuramente affidabile, ma si potrebbe pensare di utilizzare diversi 
parametri per la rilevazione della portata cardiaca, magari tramite il calcolo della richiesta 
di O2 da parte dei tessuti, quindi studiare la portata cardiaca in funzione di questa 
richiesta tramite un pulsossimetro che controlli direttamente questo parametro in modo 
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da avere misurazioni meno invasive ed evitare elettrodi posizionati sul corpo che 
potrebbero comunque essere mal posizionati e creare artefatti durante l'acquisizione del 
segnale ecocardiografico. 
 
3. Utilizzo di diversi sensori. 
 
A questo proposito l'utilizzo di sistemi indossabili differenti potrebbe essere consigliato. 
Per esempio il calcolo della gittata cardiaca potrebbe essere effettuato tramite cerotti 
posizionati direttamente sul paziente, misura che avviene quindi in maniera diretta senza 
l'utilizzo del segnale ecocadiografico come per esempio questo brevetto dimostra [60]. 
 
4. Posizionare i sensori sul dispositivo meccanico di assistenza. 
 
Il posizionamento dei sensori direttamente sul dispositivo di assistenza meccanica 
consentirebbe al paziente di non avere neanche l'impedimento del dispositivo di 
autoregolazione, il dispositivo di assistenza e l'algoritmo di controllo sarebbe in questo 
modo integrati migliorando la qualità e la portabilità del dispositivo, eliminando problemi 
di comunicazioni tra i dispositivi di assistenza e il dispositivo in cui è implementato il 
dispositivo di controllo, riducendo gli spazi e, in base alla scelta del sensore, migliorando 
anche la qualità del segnale. 
 
5. Test sui pazienti. 
 
E' necessario effettuare i test relativi al funzionamento del sistema su pazienti in modo 
tale da verificare l'effettiva efficacia del lavoro svolto. E' necessaria inoltre una fase in cui 
vengano messe a punto accurate strategie di sperimentazione e validazione dei risultati 
ottenuti che terranno ampiamente conto del parere medico e del parere del paziente. 
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Infine è utile valutare le prospettive di ingresso del dispositivo nell'ambito clinico e infine 
si affrontare, tramite test, la fase di caratterizzazione del dispositivo realizzato, nell'ottica 
di un'applicazione in monitoraggio e terapia personalizzata. 
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4.12 Conclusioni 
 
 
In conclusione si può affermare che è possibile controllare i dispositivi di assistenza 
meccanica tramite i parametri fisiologici acquisisti dal paziente. In questo modo si è in 
grado di eliminare la dipendenza di tali dispositivi dalla frequenza fissa che il medico o lo 
specialista impone in fase di impianto o comunque durante le numerose visite di 
controllo, questo è molto importante in quanto è possibile rendere autonomi i pazienti 
evitando le visite di controllo superflue e lasciando quindi ai medici curanti la possibilità di 
svolgere altre funzioni. Al paziente inoltre è relativamente restituita la possibilità del suo 
stile di vita normale grazie al fatto che, da un punto quantitativo, la portata cardiaca 
corrisponde alle reali esigenze metaboliche dei tessuti,è quindi possibile compiere quelle 
azioni fisiche e quegli spostamenti anche lontani dai centri di cura che svolgeva prima 
dell'insorgere della patologia, ovviamente in relazione alle sue attuali condizioni. Questo 
lavoro pone quindi le basi per un VAD di quarta generazione dinamico e autonomo; 
dinamico perché in grado di adattarsi alle esigenze del paziente in qualunque condizione, 
non dipendente quindi da parametri esterni quali la frequenza fissa o la velocità della 
pompa precedentemente fissata durante l'impianto; autonomo nel senso che non ha 
bisogno del medico o dello specialista per  essere parametrizzato, ma semplicemente 
posizionando il dispositivo indossabile sul paziente è in grado autonomamente di regolare 
il flusso di sangue in uscita dal cuore del paziente. 
Quanto affermato porta a seguire la strada dei dispositivi indossabili per lo studio e la 
realizzazione di dispositivi medici in grado di controllare altre funzioni vitali che a causa di 
differenti patologie sono in qualche modo ridotte o alterate, inoltre si evidenzia l'utilità di 
poter acquisire i parametri fisiologici dall'assistito in collaborazione con un modello 
matematico, portando quindi allo sviluppo di nuovi sistemi e dispositivi basati su un 
sistema di feedback negativo in grado di supplire alle disabilità o alle mancanze del 
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paziente, migliorando la qualità della vita e creando nuove strade per il trattamento e la 
riabilitazione di diverse patologie. 
 
Questo lavoro è stato presentato al IV Congresso del Gruppo Nazionale di Bioingegneria 
presso l'Università degli Studi di Pavia 25-27 Giugno 2014 
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